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Prefazione
Negli ultimi anni, nell'ambito radioterapico, hanno assunto un'importanza sempre maggiore i
programmi di garanzia di qualità (Quality Asurance) ovvero, l'insieme di procedure sia orga-
nizzative che tecniche in grado garantire un certo standard di qualità di una prestazione. Nel
particolare, l'obiettivo di procedure oncologiche quali la moderna VMAT (Volumetric Modulated
Arc Therapy) è quello di massimizzare quanto più possibile la distribuzione di dose terapeu-
tica nella massa tumorale, minimizzando quella depositata negli organi sani ad essa circostanti,
con particolare attenzione ai tessuti maggiormante radiosensibili. Per tale ragiome nasce la ne-
cessità di deﬁnire dei protocolli standardizzati per procedure di questo tipo. La Pubblicazione
86 dell'International Commission On Radiological Protection (ICRP, 2000) aﬀerma che un pro-
gramma globale di garanzia della qualità può portare all'individuazione di errori sistematici e alla
riduzione dellla frequenza e della gravità degli errori casuali, e che in un reparto di radioterapia la
riduzione al minimo della probabilità di accadimento e della gravità delle esposizioni accidentali
può essere raggiunta con uno sforzo e costi ragionevoli, se sono soddisfatte due condizioni:
• Attuazione di un globale e coerente programma di garanzia della qualità;
• Eﬀettuazione di veriﬁche dosimetriche in-vivo.
Il lavoro di tesi proposto si realizza in due fasi diﬀerenti. Dapprima, si concentrerà l'attenzione
relativamente all'acquisizione delle immagini portali in un processo di QA radioterapico. Lo stru-
mento di rivelazione utilizzato in questa sede, ovvero l'EPID (Elettronic Portal Imaging Device),
rappresenta ad oggi lo standard dei rivelatori planari integrati nelle macchine di radioterapia a
fasci esterni. L'obiettivo primario è quello di analizzarne le criticità facendo anche aﬃdamento
alla letteratura più aggiornata a disposizione. Si è cercato dunque di discernere le fonti di errore
dovute a procedure non corrette di acquisizione delle immagini portali, da quelle sistematiche,
ovvero dovute a problematiche intriseche dello strumento di rivelazione. Per il primo caso, si
è deﬁnita una procedura corretta di esecuzione, nel secondo caso, l'obiettivo è stato valutare
l'entità dell'errore.
Una volta noto il comportamento e l'entità degli errori legati al sistema di rivelazione di
immagini portali, è stato possibile passare alla fase successiva, ovvero all'implementazione del
Dosimetry Check. Questi è un software in grado di restituire la distribuzione tridimensionale di
dose interna al paziente, analizzando le immagini fornite dall'EPID convertite in mappe bidimen-
sionali di dose. L'azienda Ospedaliero-Universitaria del S. Chiara, dove è stato svolto il lavoro di
tesi, è una delle prime strutture ad avere installato DC, è quindi di primaria importanza imparare
a prendere conﬁdenza con tale strumento e procedere all'individuazione e valutazione delle varie
fonti di errore associate al calcolo della dose in vivo.
Nel primo capitolo si sono riportati innanzitutto i concetti dosimetrici di base in modo da
facilitare la comprensione del testo successivo. Poichè la radioterapia a fasci esterni si basa
sull'utilizzo di radiazioni ionizzanti, e nel caso particolare di fotoni X ad alta energia, il primo
passo è stato quello di descrivere brevemente le caratteristiche ed il loro comportamento nella
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materia. In seguito ci si soﬀerma su alcune grandezze radioterapiche di fontamentale impor-
tanza in dosimetria, quali il concetto di ﬂuenza e di dose assorbita. Si è poi entrato più nello
speciﬁco relativamente alla radioterapia, e dei più importanti concetti ad essa connessi, del suo
utilizzo e della sua evoluzione sino alla moderna VMAT e delle criticità correlate a questa prat-
ica oncologica. Nell'ultima parte inﬁne, si passa all'introduzione del software Dosimetry Check,
soﬀermandosi sulle motivazioni che lo rendono uno strumento utile nei controlli di qualità nella
moderna radioterapia, per conculedere con un'accurata descrizione del suo funzionamento, par-
tendo dalla deﬁnizione dell'algoritmo su cui esso si basa, sino alla spiegazione delle sue più
importanti funzionalità.
Il secondo capitolo, riporta una descrizione degli strumenti utilizzati nel corso del lavoro di tesi,
a partire dall'acceleratore lineare e dei rivelatori correlati al controllo dosimetrico (EPID,QuickCheck,
MapCheck 2 e camera Farmer), e del software di conversione delle immagini in distribuzioni pla-
nari di dose EPIDose.
Il terzo capitolo comprende una descrizione minuziosa delle analisi eﬀettuate per mezzo del dis-
positivo di rivelazione EPID, riportando graﬁci e risultati relativamente all'analisi della risposta
temporale e spaziale, sia per quanto concerne campi ﬁssi che per i campi dinamici (archi).
Il quarto capitolo riporta le analisi eﬀettuate mediante il software Dosimetry Check con par-
ticolare attenzione a tutte le criticità riscontrate e alla risoluzione di esse, ove è stato possibile.
L'ultima parte dell'elaborato riporta le conclusioni che si sono tratte al termine dello svolgi-
mento del lavoro di tesi.
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1. Introduzione teorica
1.1. Interazione dei fotoni con la materia
1.1.1. Concetti di base
Con il termine radiazioni ionizzanti si indicano tutte quelle radiazioni che hanno un'energia suf-
ﬁcientemente elevata da causare ionizzazione o eccitazione degli atomi del mezzo attraversato.
Una volta penetrate all'interno della materia, depositano tutta, o parte della loro energia, ceden-
dola agli elettroni atomici del mezzo e aﬃnchè si abbia ionizzazione, tale energia dovrà essere
superiore a 10 eV, valore corrispondente all'energia di legame degli elettroni più esterni degli
atomi [1].
Le radiazioni ionizzanti che incidono in un mezzo interagiscono con esso con modalità diﬀerenti
dipendentemente dalle caratteristiche del mezzo stesso e dal tipo e dall'energia della radiazione.
Vengono suddivise in due distinte categorie:
• Radiazioni direttamente ionizzanti , ovvero particelle dotate di carica elettrica, quali elet-
troni, protoni e particelle alfa, che ionizzano in modo diretto gli atomi del mezzo attraver-
sato, mediante le interazioni successive che avvengono lungo il loro percorso;
• Radiazioni indirettamente ionizzanti , ovvero particelle elettricamente neutre, quali fotoni
e neutroni, che causano ionizzazione mediante le cariche che esse liberano nell'interazione
con gli atomi nel mezzo attraversato. In questo caso la ionizzazione è quindi dovuta
essenzialmente alle particelle cariche secondarie liberate nel mezzo, in quanto la quantità
di ioninzzazione causata dalla radiazione primaria è trascurabile rispetto a quella causata
dalla radiazione secondaria.
L'eﬀetto che caratterizza in modo speciﬁco il passaggio di un fascio di fotoni in un mezzo è
l'attenuazione, cioè la costante riduzione del numero medio di particelle facenti parte del fascio,
all'aumentare dello spessore attraversato. Questa può essere modellizzata matematicamente
considerando un fascio collimato di fotoni monoenergetici che incide su un mezzo omogeneo di
spessore L. Se µ è la probabilità che un fotone interagisca attraversando l'unità di spessore del
materiale, allora la probabilità di interagire attraversando uno spessore dl sarà µ ·dl. Allora dopo
aver attraversato lo spessore dl , la ﬂuenzaΦiniziale del fascio subirà una variazione dΦ data da:
dΦ = −µΦdl
Da cui si ricava:
µ = − 1
Φ
dΦ
dl
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ovvero il coeﬃciente di attenuazione lineare per il materiale attraversato dai fotoni di energia
speciﬁcata.
Integrando su tutto lo spessore L del materiale (supposto omogeneo) si ottiene:
Nˆ
N0
dΦ
Φ
=
Lˆ
0
µdl
Da cui:
Φ(L) = Φ0e
−µL
Quindi l'attenuazione del numero dei fotoni facenti parte di un fascio che attraversa un mezzo
è un fenomeno che segue una legge esponenziale decrescente.
La scomparsa e quindi la rimozione, dei fotoni dal fascio è dovuta a fenomeni di assorbimento
o a processi di diﬀusione. In particolare, i fotoni di un fascio che incide su mezzo hanno la
possibilità di:
• Interagire, scomparendo totalmente dal fascio venendo appunto assorbiti o scatterati,
• Non interagire attraversando indisturbati il mezzo, conservando dunque la loro energia
originale[1].
1.1.2. Caratterizzazione della qualità della radiazione per fotoni prodotti
da acceleratori
La misura della dose assorbita dovuta a un campo di radiazione richiede la conoscenza del tipo
e dell'energia della radiazione stessa. Il tipo di radiazione è generalmente noto in quanto in
radioterapia la sorgente di radiazione viene scelta dall'utilizzatore. In linea di massima anche
l'energia della radiazione prodotta dalla macchina è nota, tuttavia una conoscenza che sia sola-
mente approssimativa non è suﬃciente. Difatti per i fasci di fotoni prodotti da acceleratori di
elettroni, si conosce l'energia massima, ma non è determinabile in modo semplice il loro spettro di
energia, il quale dipende anche dai materiali (tipici di ciascuna macchina) in cui i fotoni prodotti
nel target interagiscono prima della loro uscita dall'ultimo collimatore. Inoltre l'energia media
in un punto del fascio dipende dall'ampiezza del campo di radiazione, e quindi dall'apertura dei
collimatori utilizzati nel caso speciﬁco. In altre parole, il calcolo e la determinazione sperimentale
dell'energia che le particelle facenti parte del fascio hanno in zone diverse da quella in cui sono
state prodotte è possibile, ma non è di immediata esecuzione. Per tale motivo, in dosimetria si ri-
corre a metodi sperimentali di più rapida esecuzione, che pur non fornendo direttamente l'energia
della radiazione sono in grado di fornire un'informazione ad essa univocamente correlata, ovvero
l'indicatore di qualità della radiazione[1]. Con il termine qualità in questo contesto si indica sia il
tipo di radiazione, che il suo potere di penetrazione nello speciﬁco mezzo attraversato. Il potere
di penetrazione è importante in quanto:
• è correlato allo spettro di energia della radiazione in esame;
• è misurabile più agevolmente rispetto ad una misura diretta dell'energia;
• è in grado di fornire un'indicazione quantitativa della capacità di penetrazione della speci-
ﬁca radiazione all'interno di un mezzo con cui essa interagisce.
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Per fasci di fotoni ad alta energia prodotti da acceleratori di elettroni (quindi quelli tipicamente
utilizzati in ambito radioterapico) la grandezza più appropriata da associarvi è la dose assorbita
in acqua. Questa infatti, varia in funzione dello spessore d'acqua attraversato, e in tal modo è
possibile correlare univocamente il tipo di radiazione alla sua stessa energia. L'acqua è il mezzo
di riferimento per la dosimetria in radioterapia in quanto è un materiale tessuto equivalente,
ovvero ha proprietà di diﬀusione ed assorbimento della radiazione simili a quelle del tessuto
biologico (ci si riferisce a dose assorbita in acqua anche nel caso si utilizzino altri materiali aventi
comunque le stesse capacità di assorbimento e diﬀusione della radiazione dell'acqua)[1].
Le curve di assorbimento in funzione della profondità sono espresse in termini di dose assorbita
in profondità (PDD:Percentage Depth Dose) deﬁnita dal rapporto:
PDD =
D(d)
D(dmax)
· 100
Dove:
• D(d) è la dose depositata in acqua dalla radiazione incidente ad una profondità d;
• dmaxè la proﬁndità nel mezzo alla quale corrisponde il massimo valore di D(d).
Figure 1.1.: Andamenti tipici della dose percentuale in profondità in acqua per fasci di
fotoni a prodotti da acceleratori a diversa energia (A,B e C), prodotti da
una sorgente di 60Co (D) e che attraversano diversi tipi di materiale (E e F).
Si noti come il valore di PDD aumenti ﬁno a raggiungere il massimo in cor-
rispondenza di dmaxe poi decresca all'aumentare ulteriore della profondità.
In particolare, il valore di dmaxaumenta all'aumentare dell'energia.
L'incremento della dose assorbita negli strati superﬁciali è dovuto all'accumulo dell'energia
depositata in questi strati dagli elettroni secondari liberati dai fotoni incidenti nel mezzo. Questo
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eﬀetto è dunque prevalente rispetto all'attenuazione che i fotoni subiscono nei primi strati del
mezzo. Successivamente invece, è l'eﬀetto di attenuazione a diventare prevalente e ciò causa
l'andamento decrescentre che si ha superato dmax.
Quindi per deﬁnire un indicatore di qualià per fasci di fotoni prodotti da acceleratori si
potrebbe utilizzare per l'appunto dmax, tuttavia, il suo valore può dipendere non solo dall'ener-
gia del fascio di fotoni, ma anche da altri parametri quali la contaminazione del fascio da parte
degli elettroni secondari prodotti in materiali diversi dall'acqua come collimatori e schermature
varie. Questi possono deformare la parte iniziale della curva PDD e quindi variare la posizione
di dmax. Per il range energetico dei fotoni utilizzati in radioterapia, si ha che i valori di dmax si
trovano sempre al di sotto dei 10 cm, pertanto un indicatore di qualità idoneo al caso in esame,
è rappresentato dalla grandezza adimensionale Tissue-Phantom Ratio, indicata con il simbolo
TPR2010 e data dal rapporto:
TPR2010 =
Dw(20)
Dw(10)
Dove Dw(20) e Dw(10) sono due valori di dose assorbita in acqua misurati un fantoccio rispet-
tivamente alle profondità di 20 e 10 cm sull'asse centrale del fascio di fotoni alla distanza ﬁssa
di 100 cm tra sorgente e superﬁcie del fantoccio d'acqua, per un campo di 10×10 cm2. L'utilizzo
di questa grandezza richiede, a rigore, la conoscenza preventiva della dose assorbita in acqua
alle due diverse profondità, tuttavia sè possibile sostituire, con buona approssimazione, il rap-
porto tra le dosi con il rapporto del segnale restituito dalla camera a ionizzazione posta alle due
proﬁndità utilizzata per la misurazione:
TPR2010 =
Dw(20)
Dw(10)
≈ M(20)
M(10)
Un ultimo indicatore di qualità dei fasci di fotoni prodotti da acceleratori, alternativo al TPR2010,
è il PDD(10). Questi è deﬁnito come il valore di dose percentuale in profondità determinata alla
proﬁndità di 10 cm in un fantoccio d'acqua sull'asse centrale del fascio di fotoni alla distanza
ﬁssa di 100 cm dalla sorgente per un campo di apertura pari a 10×10cm2. Per evitare che questo
valore dipenda in maniera non prevedibile da D(dmax) per i motivi suddetti, il fascio di fotoni
viene ﬁltrato con uno spessore metallico in modo da assorbire tutti gli elettroni indesiderati[1].
1.2. Grandezze dosimetriche
1.2.1. Fluenza
Una sorgente naturale o artiﬁciale di radiazioni ionizzanti genera, nello spazio ad essa circostante,
un campo di radiazione caratterizzato in ogni istante e in ogni punto dal tipo di radiazione ( ossia
il tipo di particella che genera in campo di radiazione) e dal numero di particelle che attraversano
un elemento di volume, posto in un certo punto dello spazio in un determinato istante di tempo.
Per caratterizzare un campo di radiazione si utilizzano le grandezze di campo deﬁnite dall'ICRU
(International Commission of Radiation Units), le cui unità di misura fanno parte del Sistema
Internazionale.
Si deﬁnisce Fluenza di particelle Φil rapporto dato da:
Φ =
dN
da
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Dove dN è il numero di particelle di un dato tipio che incidono su una sfera il cui centro è
posto in un punto P avente una sezione massima pari a da.
La ﬂuenza di particelle si può deﬁnire alternativamente come:
Φ =
dL
dV
Dove L =
∑
li è la somma delle lunghezze di tutti i segmenti l idelle tracce che le particelle
entranti nel volume V avente centro in P , formano all'interno di V stesso.
1.2.2. Dose assorbita, LET ed equivalente di dose
Per una radiazione direttamente o indirettamente ionizzante, si deﬁnisce deposito di energia
relativo all'i-esima interazione la grandezza εi data da:
εi = εin − εex +Q
Dove:
• εinè l'energia della particella ionizzante in entrata nel mezzo (con esclusione della massa
a riposo);
• εexè la somma di tutte le energie di tutte le particelle ionizzanti (con esclusione della massa
a riposo) emergenti dall'interazione;
• Q è la variazione dell'energia a riposo del nucleo e di tutte le particelle elementari coinvolte
nell'interazione.
La somma di tutti i depositi di energia che hanno luogo in un volume V del mezzo è detta energia
depositata ε e rappresenta quella parte di energia persa dalla radiazione incidente nel volume V
del mezzo, e che viene trattenuta dal volume stesso. Il valore di ε dipende dunque dalle dimensioni
del volume nel quale la radiazione interagisce, pertanto è conveniente normalizzare l'energia
depositata ε rispetto alla massa m del volume, ottendendo così una grandezza maggiormente
signiﬁcativa detta energia speciﬁca:
z =
ε
m
La dose assorbita D , nel punto P di un dato mezzo attraversato da una speciﬁca radiazione
ionizzante, corrisponde all'energia speciﬁca media depositata nell'elemento di massa dm posto
in P ed è deﬁnita come:
D = lim
m→0
z = lim
m→0
ε
m
=
dε
dm
l'unità di misura della dose assorbita è espressa in J · kg−1cui è assegnata nel SI la denomi-
nazione Gray:
1Gy = 1J · kg−1
La probabilità di insorgenza di eﬀetti biologici rilevabile negli organismi viventi esposti ad una
radiazione ionizzante tuttavia, non dipende solo dalla dose da questi assorbita, ma anche dal tipo
di radiazione cui vengono esposti. Difatti il danno biologico indotto da una generica radiazione,
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dipende dalla sua eﬃcacia biologica relativa (EBR), ovvero dalla capacità della radiazione stessa
di causare a parità di dose, una quantità di eﬀetti biologici uguale, maggiore o minore, rispetto
ad una radiazione di riferimento. Di norma la radiazione di riferimento è rappresentata da raggi
X a qualche centinaio di keV o raggi gamma emessi dal 60Co (all'incirca 1,2 MeV), mentre il
danno biologico è espresso in termini di percentuale di cellule sopravvissute.
Di fatto l'eﬃcacia biologica relativa è correlata ad una quantità detta trasferimento lineare di
energia (o Linear Energy Transfer: LET) deﬁnito dal rapporto:
L∆ =
dE∆
dl
DovedE∆è il valor medio dell'energia persa dalle particelle cariche (nel caso la radiazione
primaria sia costituita da fotoni si intedono le particelle cariche secondarie) a seguito dell' inter-
azione con gli elettroni atomici del mezzo lungo un tratto dl , diminuito della somma media di
tutti gli elettroni liberati con energia cinetica maggiore di una certa quantità ﬁssata ∆, ovvero
tutti gli elettroni in grado di ionizzare a loro volta (raggi δ). In altre parole L∆ esprime l'energia
media persa dalla radiazione in un tratto dl mediante processi di eccitazione o ionizzazione, che
liberano particelle, le quali depositano a loro volta la loro energia entro un volume V∆ le cui
dimensioni sono ﬁssate appunto dal valore ∆.
In deﬁnitiva, particelle di natura diversa, depositano la propria energia nel mezzo con il quale
interagiscono in maniera diﬀerente, pertanto la dose assorbita non è una grandezza in grado di
deﬁnire univocamente la correlazione dose-eﬀetto qualora si consideri l'interazione tra diversi tipi
di radiazione ed un mezzo biologico. Per tale motivo è opportuno deﬁnire l'equivalente di dose
H come:
H = D ·Q
dove D è la dose assorbita nel punto di interessa all'interno della massa di un tessuto o di
un mezzo biologico, mentre Q è il fattore di qualità della radiazione dipendente dall'eﬃcacia
biologica relativa della radiazione. L'unità di misura dell'equivalente di dose è la medesima della
dose, in quanto Q è un fattore numerico adimensionale, ciononostante nel SI ad essa è assegnato
il nome speciale Sievert (Sv)[1].
1.3. Radioterapia a fasci esterni
La radioterapia è un processo mediante il quale si cerca di veicolare una certa quantità di dose
di radiazione su un deﬁnito volume con lo scopo di eradicare tutte le cellule tumorali, salva-
guardando, per quanto possibile, le cellule sane circostanti. Bisogna dunque fare in modo che
la radiazione rilasci la maggior parte della propria energia in corrispondenza della massa tu-
morale e la minor quantità possibile in corrispondenza delle cellule sane, in special modo di
quelle maggiormente radiosensibili.
La sensibilità delle cellule irradiate può essere espressa in termini di dose necessaria per ridurre
la capacità clonogenica ovvero la capacità della cellula stessa di riprodursi formando colonie.
Nell'ambito dell'interazione tra radiazione e materia biologica, la ionizzazione, si traduce in
modiﬁcazioni biochimiche della materia stessa, con conseguenti alterazioni funzionali o morfo-
logiche, che costituiscono di fatto il danno biologico cellulare. Il danno che una radiazione può
indurre alle cellule si può suddividere in:
• Danno letale: danno direttamente letale non riparabile;
13
1. Introduzione teorica
• Danno subletale: danno che può essere riparato dai meccanismi enzimatici intracellulari
restaurando la capacità clonogenica. E' dimostrata l'esistenza di una quota del danno
subletale che dipende dalle caratteristiche dell'ambiente in cui la popolazione cellulare è
mantenuta dopo l'esposizione questa quota di danno riparabile si indica con il nome di
danno potenzialmente letale.
In breve, l'obiettivo della radioterapia è quello di somministrare alle cellule tumorali, un quanti-
tativo di dose tale da indurre un danno letale non riparabile annullando quindi la loro capacità
clonogenica, di modo da impedirne la proliferazione. Ovviamente la dose non è l'unico fattore
che inﬂuenza il danno biologico, questi dipende infatti da parametri quali:
• qualità della radiazione: se ad alto o basso LET;
• dose rate, ovvero dall'intensità della dose nell'unità di tempo;
• modalità di somministrazione della dose: ad esempio se fraziotata o continuata;
• grado di diﬀerenziazione della cellula;
• capacità della cellula stessa di ripararsi.
Quindi non tutti i tessuti sono adatti a processi radioterapici e non tutti i tipi di tumore possono
essere trattati mediante tale terapia, in particolare bisogna assicurarsi che il suo utilizzo comporti
un beneﬁcio superipore al rischio. Per valutare caso per caso se abbia senso o meno procedere
con la radioterapia oncologica vengono tracciate due curve di risposta alla dose somministrata
al tessuto:
• TCP (Tumor Control Probability): fornisce la probabilità di controllo eﬀettivo del tumore;
• NTCP (Normal Tissue Complication Probability): probabilità che alla medesima dose,
vengano indotti danni alle cellule sane circostanti.
Figure 1.2.: La TCP (A) esprime la probabilità di avere controllo sul tumore in esame,
la NTCP (B) esprime la probabilità di avere complicazioni negli organi sani.
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Si noti dalla ﬁgura 1.2 che per ottenere un valore uguale di probabilità per entrambe le curvesia
richiesta una quantità di dose maggiore per la NTCP. Ciò è dovuto al fatto che i tessuti sani
hanno una capacità rigenerativa maggiore rispetto ai tessuti tumorali. In altre parole per ottenere
la medesima risposta in termini di danno in un tessuto tumorale e in un tessuto sano, a parità di
condizioni nel secondo caso è necessaria una maggiore quantià di dose. All'atto pratico, maggiore
sarà la distanza tra le due curve, più alta sarà la percentuale di cellule tumorali che possono essere
eradicate, mantenendo la percentuale di cellule sane danneggiate al di sotto di una certa soglia.
Al contrario, se le due curve sono molto vicine, si avrà una cattiva ﬁnestra terapeutica ovvero
la dose richiesta per eliminare una quantità accettabile di cellule tumorali causerebbe ai tessuti
sani circostanti un danno troppo elevato.
Nell'ambito di un trattamento radioterapico a ﬁni oncologici, è opportuno deﬁnire e speciﬁcare
al meglio il volume entro il quale si intende eﬀettuare il trattamento. L'ICRU deﬁnisce nel report
n° 50 e 62:
• Gross Tumor Volume (GTV): comprende il volume primario della massa tumorale, i
linfonodi e tutte le metastasi periferiche presenti come estensioni dimostrabili;
• Clinical Target Volume (CTV): volume di tessuto che comprende il GTV e tutte le
strutture che presentano cellule maligne che non hanno ancora sviluppato il tumore;
• Internal Target Volume (ITV): volume posto intorno al CTV il cui scopo è quello
di compensarne variazioni in termini di dimensione e posizione nel corso del trattamento
radioterapico;
• Planning Target Volume (PTV): tiene conto dell'incertezza nel posizionamento del
paziente rispetto al fascio di radiazione, di modo che la dose prescritta sia correttamente
vaicolata sul CTV;
• Treated Volume: volume ad alto rischio di assorbire una dose molto vicina (∼ 95%) a
quella somministrata per il trattamento. Ciò è dovuto al fatto che i fasci di radiazione non
sempre riescono ad irraggiare un volume avente la stessa forma della massa tumorale;
• Irradiated Volume: volume in cui si ha comunque una quantità di dose giudicata signi-
ﬁcativa,in relazione alla radiosensibilità del tessuto sano.
Figure 1.3.: Deﬁnizione dei volumi radioterapici deﬁniti dall'ICRU.
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Il volume da irraggiare all'interno del paziente e le modalità con cui la dose verrà veicolata al
volume stesso vengono deﬁnite dal TPS (Treatment Plan Sistem) mediante l'utilizzo di algoritmi
di calcolo in grado di simulare la distribuzione della dose all'interno del paziente, una volta ﬁssate
le condizioni al contorno. In particolare, basandosi su immagini TAC del paziente, è possibile
ottenere una rappresentazione graﬁca della distribuzione di dose nel volume bersaglio e in tutte
le altre strutture anatomiche di particolare interesse clinico, simulando e ottimizzando i fasci
esterni di trattamento.
Negli anni l'esigenza di eradicare una quantità quanto più grande possibile di cellule tumorali,
preservando gli organi sani, ha spinto un'evoluzione sempre maggiore della radioterapia a fasci
esterni. Un sostanziale salto di qualità si è ottenuto con implementazione dalla IMRT (Intensity-
Modulated Radiation Therapy). Con questa tecnica basata sull'utilizzo di collimatori multilamel-
lari (MLC: Multi-Leaf Collimator), evoluzione della tecnica 3D conformazionale, viene modulata
opportunamente la ﬂuenza del fascio di fotoni, in modo da realizzare volumi di irraggiamento
quanto più possibile conformi al target, scheramando le parti di organi a rischio che di volta in
volta si trovano lungo il punto di vista del fascio. In altre parole, non solo si conforma la dis-
tribuzione di dosi elevate alla forma del target, ma si conformano anche le basse dosi alle strutture
a rischio[2]. Esistono diverse tecniche per realizzare un processo di IMRT, una fra le più moderne
e diﬀuse è la VMAT (Volumetric Modulated Arc Therapy), ovvero una tecnica rotazionale (quindi
a gantry ruotante) utilizzabile con un acceleratore lineare dotato di MLC dinamico. In questa
modalità di trattamento, la forma del campo radiante, deﬁnito dall'MLC varia continuamente
durante la rotazione del gantry dell'acceleratore. Grazie all'elevato livello di conformazione della
distribuzione di dose che si riesce a raggiungere oﬀre come vantaggio, la possibilità di erogare
una quantità di dose totale al target molto elevata. A diﬀerenza della IMRT tradizionale, che
prevede un'interruzione dell'erogazione del fascio per riprogrammare campi successivi, la VMAT
permette di somministrare al paziente la dose prescritta in maniera continuativa consentendo in
tal modo l'esecuzione del trattamento in tempi minimi (90-120 s). Ciò è reso possibile grazie alla
capacità di modulare non solo la conﬁgurazione e la velocità delle lamelle del MLC, ma anche di
agire sulla velocità di rotazione del Gantry e sul dose-rate istantaneo del Linac. Grazie ad un'ir-
raggiamento continuo durante l'intero arco, tutte le possibili porte di ingresso vengono sfruttate
e pesate. L'insieme di tali caratteristiche concorrono con il loro eﬀetto sinergico ad un' elevata
modulazione di intensità e garantiscono un'alta conformazione della dose. Il gantry inoltre viene
mosso in maniera consecutiva in senso orario e antiorario allo scopo di evitare perdite di tempo
dovute a riposizionamento e conseguenti pause durante l'irraggiamento[3].
1.4. Dosimetry Check
1.4.1. Introduzione
Il Dosimetry Check è un software utilizzato nella procedura di Quality Assurance (assicurazione
di qualità), ovvero, l'insieme di procedure sia organizzative che tecniche in grado garantire un
certo standard di qualità di una prestazione. Generalmente le veriﬁche dosimetriche vengono
eseguite con sistemi di misura della dose bidimensionali: viene eﬀettuato un confronto tra una
mappa di dose calcolata sul piano di misura del sistema 2D entro il fantoccio che lo contiene
e il corrispondente piano calcolato dal planning dalla CT dello stesso fantoccio. Quindi quello
che si fa è riportare la conﬁgurazione dei campi personalizzati per il paziente sul fantoccio e
ricalcolare la dose sullo stesso, all'interno del quale c'è un sistema planare di misura (quindi 2D)
e si confronta la mappa di dose calcolata su questo piano di misura con quella ottenute in fase
di planning.
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Le possibili criticità che portano a diﬀerenze tra distribuzioni di dose programmata e erogata
sono:
• Complessità dei piani IMRT e VMAT dal punto di vista esecutivo (precisione e ripro-
ducibilità del movimento delle lamelle, del gantry e del dose rate della macchina) e del
calcolo dosimetrico;
• incertezza nella misura della dose ottenuta con i sistemi 2D utilizzati (matrici di diodi,
camere, EPID ecc.)
• incertezza nel calcolo della dose del Planning.
Inoltre, per quanto riguarda la distribuzione di dose reale nel paziente, si hanno le seguenti
criticità:
• riproducibilità del setup paziente, movimento degli organi e variazione dei volumi.;
• inﬂuenza dei sistemi di contenzione e del lettino sulla distribuzione di dose ﬁnale.
Quindi nella veriﬁca dosimetrica 2D in fantoccio ci si accerta della corretta esecuzione del trat-
tamento da parte della macchina di terapia e della congruenza del calcolo dosimetrico. Ma è
un controllo legato unicamente alla macchina e alla correttezza dei suoi movimenti, si veriﬁca
dunque che, impostando il sistema in un certo modo, le lamelle in un certo modo, e il dose rate
in un certo modo, la mappa di dose erogata è quella richiesta in fase di piano di trattamento.
Cioè dopo il calcolo del piano di trattamento il sistema trasferisce dal planning alla macchina
una matrice di valori (control point) che rappresentano, istante per istante, la conﬁgurazione
della macchina stessa (posizione delle lamelle, dose rate che deve erogare ecc.) e questi vengono
confrontati con i numeri relativi ai valori reali della macchina istante per istante. Se ci sono
diﬀerenze eccessive il sistema si blocca.
L'errore sul posizionamento del paziente è possibile correggerlo con l'utilizzo della CBCT che
permette oggi di mantenere un margine di errore di pochi millimetri rispetto al piano di tratta-
mento ricavato dalla CT di centraggio. Tuttavia non si conosce la mappa della dose eﬀettivamente
erogata nel paziente e quindi quello che succede all'interno dello stesso, ﬁnché non viene misurata
la dose trasmessa dal corpo. Quindi da qui nasce la necessità di avere sistemi di dosimetria in
vivo che misurano la dose in uscita dal paziente.
Il Dosimetry Check è uno strumento che, basandosi su un sistema di misura bidimensionale,
integrato nella macchina, (nel caso in questione l'EPID), permette di ricostruire la distribuzione
di dose dalle mappe di ﬂuenza sia in aria, sia in uscita dal paziente, acquisite a intervalli di circa
3 gradi durante la rotazione del gantry.
Quindi DC da la possibilità, di ottenere, con lo stesso software di calcolo:
• veriﬁca pre trattamento;
• veriﬁca in vivo;
• il confronto tra la dose prevista del piano con ciò che è stato eﬀettivamente somministrato;
• distribuzioni tridimensionali di dose;
• calcolo della gamma function in 3D.
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Possono essere eﬀettuati confronti di diverso tipo a seconda delle necessità. Ad esempio un
confronto puntuale anche per singolo fascio, che è molto indicativo per trattamenti semplici
essendo molto rapido. Per trattamenti più complessi però è poco indicativo in quanto questo
tipo di veriﬁca si basa su pochi punti.si può quindi eﬀettuare anche un confronto basato sulla
distrubuzione di dose ricevuta su un'unica slice della TAC o anche su tutto il volume totale in
esame. Il tutto lo si può vedere da qualunque prospettiva perlo speciﬁco piano (trasversale ,
saggittale. . . ) si può anche visualizzare il il proﬁlo di dose sia 2D che 3D. Ovviamente è possibile
calcolare l'analisi gamma sul volume scegliendo il livello di precisione.
1.4.2. Funzionamento del DC
La tecnica di calcolo della dose di Dosimetry Check si basa su un algoritmo semi-empirico detto
pencil-beam, il quale si basa su dati misurati, come le percentuali di dose in profondità (PDD)
e i proﬁli del fascio.
Il fascio viene suddiviso in unità, dette appunto pencil, che verranno trattate separatamente.
L'area di un campo trasversale alla direzione di percorrenza del fascio, attraversata da una singola
pencil è chiamata pixel. Si traccia quindi ogni matita attraverso il paziente come illustrato nella
ﬁgura 1.4:
Figure 1.4.: Proiezione dei pencil beam attraverso una singola slice (fetta).
Tipicamente la densità del materiale che il fascio sta attraversando è nota grazie ad immagini
CT ed è quindi possibile calcolare il TERMA (Total Energy Released in a Medium per unit mass),
che rappresenta l'energia rilasciata per unità di massa dai fotoni generati dall'acceleratore, lungo
ciascun pencil. Per calcolare la dose al paziente, è però necessario conoscere l'intensità di ciascun
pencil. In un sistema di pianiﬁcazione, viene utilizzato un modello della sorgente (soruce model)
che può calcolare l'intensità a valle del sistema di collimazione in un qualsiasi punto su un piano
perpendicolare al raggio centrale. Il modello deve tener conto di diversi fattori, quali il sistema
di collimazione, il sistema multi-leaf e di tutte le variabili necessarie per arrivare alla intensità
ﬁnale per ciascun raggio. Dosimetry Check invece, non dispone di un modello vero e proprio,
in quanto questi viene sostituito con un modello misurato (measured source model). In altre
parole, DC non utilizza un modello della sorgente ma utilizza direttamente la misura dell'EPID
che tiene conto di tutti gli aspetti del sistema. In particolare lo spessore del paziente attraverato
da ogni beamlet sarà noto grazie ad immagini CT.
Le immagini EPID sono però in livelli di grigio in cui ogni pixel tende ad essere più scuro all'au-
mentare della dose depositata in esso (e quindi all'aumentare ell'intensità di ciascun pencil). É
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dunque necessario convertire ogni livello di grigio in unità di ﬂuenza, di modo che sia possibile
ottenere un'informazione in cGy della dose al paziente per ciascun pencil. Ogni pixel dell'im-
magine EPID viene rimappato in Relative Monitor Unit (RMU) ovvero una misura dell'intensità
di campo in aria, dove 1 RMU corrisponde alla dose necessaria (espressa in MU) ad ottenere
lo stesso livello di grigio che si avrebbe al centro di un campo di dimensione 10x10 cm2 (cioè
le dimensioni del campo utilizzato per calibrare l'acceleratore). Per far ciò all'inizio di ogni
trattamento deve essere acquisito in aria un campo di 10×10 cm2 di riferimento in modo da
far sapere a DC qual è l'output giornaliero dellla macchina. In altre parole Dosimetry Check
sa che per quelle 100 MU che vengono erogate quel giorno corrisponde quello speciﬁco livello di
annerimento.[5]
Figure 1.5.: Per realizzare la mappatura in termini di RMU è necessario tracciare una
curva di taratura del valore di pixel al centro di un campo di 10x10 cm
rispetto unità monitor.
Un altro fattore che deve essere preso in considerazione è lo scattering/retro-scattering generato
all'interno dell' EPID. Se non viene considerato questo aspetto, la dose ricostruita con Dosimetry
Check potrebbe essere sottostimata per campi inferiori a 10×10 cm2 e sovrastimata per campi di
dimensioni superiori. Per tale motivo viene fornito al DC il deconvolutuion kernel, il quale viene
opportunamente modellizzato con l'inverso della Point Spread Function (P.S.F.) del dispositivo,
riportando l'immagine di ﬂuenza a monte del paziente e ripulendo l'immagine EPID da tutte
quelle quantità che possono sporcare la misura dovute allo scattering nel pannello stesso. In
altre parole il deconvolution kernel permette di convertire il segnale dell'EPID in termini di
ﬂuenza in aria, quindi se non ci fosse questa deconvoluzione non sarebbe possibile calcolare la
ﬂuenza in uscita dalla macchina[5].
Per il calcolo del deconvolution kernel, sono necessarie una serie di misurazioni eﬀettuate inter-
pondendo un fantoccio d'acqua tra sorgente e rivelatore, di spessore sempre crescente, erogando
un quantitativo di MU noto che rimane sempre ﬁsso. Ogni campo aperto rappresenterà un cam-
pione dello spettro di frequenze spaziali. Per ogni campo è suﬃciente utilizzare un solo punto di
misura lungo il CAX (asse centrale del fascio) dato che l'eﬀetto è dominato proprio dalla dose
lungo l'asse centrale. Si ottiene cosi il rate di dose in unità di cGy/MU per le dimensioni del
campo e per la profondità di calibrazione della macchina.
Steciw, Warkentin, Rathee, e Fallone (Three-Dimensional IMRT veriﬁcation with a ﬂat panel
EPID. Med. Phys. 2005 ) mediante una simulazione Monte Carlo eﬀettuata sull' EPID hanno
proposto un modello della PSF dell' EPID rappresentata da una funzione a simmetria circolare
data dalla somma di cinque esponenziali:
k(r) =
n∑
i
aie
−bir
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Dove:
• n è il numero di parametri ( in questo caso appunto 5);
• r è il raggio in centimetri dall'asse centrale per una sorgente posta alla distanza di 100 cm;
• ai e bi sono parametri del ﬁt.
Si ottiene quindi un set di PSF per ciascuno spessore. Data la PSF si può procedere con la
deconvoluzione dell'immagine EPID per trasformarla in ﬂuenza di intensità di fotoni in aria.
Questo viene fatto prendendo la trasformata bidimensionale dell'immagine e dividendo ogni
componente di frequenza per l'inverso della trasformata PSF. L'immagine EPID IEPIDè data
dalla convoluzione della ﬂuenza di intensità di fotoni in aria Ifluence che vogliamo recuperare con
la PSF dell' EPID:
IEPID = Ifluence  k(r)
per il teorema della convoluzione si ha:
IEPID = F
−1 {F [Ifluence] · F [K(r)]}
dove con F si è indicata la trasformata di fourier mentre conF−1l'antitrasformata.
A questo punto di ricava Ifluenceche è appunto ciò che si vuole ottenere:
Ifluence = F
−1 {F [IEPID]/F [k(r)]}
In realtà per convenienza matematicak(r) viene sostituita dalla trasformata monodimensionale
di Henkel:
K(q) =
n∑
i
[
ai
(2pibi)
(4pi2q2 + b2i )
3/2
]
dove q è la frequenza spaziale espressa in cm−1.
In deifnitiva, la risposta dell'EPID dipende ovviamente dall'energia della radiazione incidente.
In transit, è l'attenuazione dovuta al paziente che modiﬁca lo spettro della radiazione che arriva
al rivelatore e la componente di diﬀusione della radiazione aggiunge raggi X di bassa energia allo
spettro. Per modellare questi eﬀetti, si procede col ﬁt della PSF (K(r)). Utilizzando la mappa
degli spessori assegnati ad ogni pixel dell'immagine EPID, si può procedere con la deconvoluzione
applicando il valore del kernel appropriato per ogni pixel. Una volta fatto ciò, Dosimetry Check
può eﬀettuare il calcolo della corrispondente dose in Gy che il fascio genera in uscita dal paziente.
Mediante DC è quindi possibile eﬀettuare analisi sia pre trattamento che in vivo.
Erogando il piano su un fantoccio (dunque pre-treatment) è possibile capire se già in termini
di riproduzione del piano da parte della macchina vi sono delle criticità. La procedura prevede
quindi di aprire mediante DC l'immagine del fantoccio acquisita tramite EPID e convertita in
RMU, nella quale ora zero RMU corrispondono al pixel nero e conseguentemente, all'aumentare
delle RMU assegnate corrispondono pixel sempre più chiari. L'immagine così ottenuta va cali-
brata mediante un campo di 10×10 cm2 acquisito in aria in condizioni di riferimento in modo da
far sapere a DC qual è l'output giornaliero dellla macchina. A questo punto viene richiamato il
piano sulle immagini così deﬁnite dando la possibilità di conforntare le linee di isodose misurata
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e calcolata per ciscuna slice e quantiﬁcare la diﬀerenza in temrini di dose, è anche possibile es-
eguire un'analisi gamma su una o più slice, di modo da poter capire se la procedura che si sta
eﬀettuando è corretta o meno.
Per le analisi in vivo (quindi con il paziente presente) si eroga la radiazione con le modalità
deﬁnite dal piano di trattamento, e Dosimetry Check, al quale è già stato fornito il piano di
trattamento in questione, converte queste immagini EPID in una quantità di ﬂuenza in uscita
dal paziente che non è predetta ma è eﬀettivamente misurata , dalla quale si può ricavare òa
distribuzione tridimensionale di dose interna al paziente stesso.
Quello che si visualizzerà sarà in entrambi i casi un set di immagini, ciascuna riportante
una diversa slice del paziente (o del fantoccio), ognuna di esse sarà individuata dalle tre co-
ordinate spaziali, in particolare, asse X e Y giacciono sul piano del rivelatore, rispettivamente
trasversalment e longitudinalmente ad esso mentre l'asse Z è ortogonale al piano del rivelatore.
Scorrendo le slice si avanza lungo l'asse Y.
Figure 1.6.: Così appaiono le immagini CT aperte tramite Dpsimetry Check. In ciascun
riquadro vi è una diversa slice del paziente, ognuna di esse può essere aperta
e analizzata indipendentemente dalle altre.
A questo punto per ciascuna slice è possibile visualizzare direttamernte sull'immagine CT due
linee di isodose: una relativa la piano e una relativa alla dose eﬀettivamente erogata.Queste
possono quindi essere facilmente confrontate per vedere se c'è una qualche diﬀerenza e in tal caso
stimarne l'entità.
Inﬁne si cerca di capire quali sono le cause di errore ed eventualmente decidere se è il caso
o meno di rifare il piano. Se la veriﬁca pretrattamento supera le soglie di valutazione da noi
impostate allora le diﬀerenze in vivo saranno dovute con grande probabilità al solo paziente
che magari ha cambiato il suo volume o la sua posizione. I tempi per arrivare a un risultato
dipendono dal tempo di calcolo della macchina.
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In deﬁnitiva il vantaggio di utilizzare Dosimetry Check è quello di poter disporre di un unico
strumento che consenta di eﬀettuare un' analisi di QA sulla distibuzione tridimensionale di dose
sia pre tratment che in vivo, e che ricostruisce tale distribuzione di dose, non su un modello ma
su quantità misurate.
1.5. Analisi Gamma
Tipicamente la procedura di confronto tra due distribuzioni di dose consiste sull'identiﬁcare
una distribuzione come primaria, ovvero quella misurata e una secondaria, usualmente quella
calcolata. I parametri utilizzati per realizzare tale confronto sono essenzialmente due:
1. la diﬀerenza di dose presenti nelle regioni caratterizzate da basso gradiente,
2. la Distance To Agreement (DTA) nelle regioni ad alto gradiente di dose.
Tuttavia in IMRT non vi è una netta separazione tra regioni ad alto e basso gradiente, di
conseguenza usualmente si deﬁnisce un paramentro composito, ovvero il parametro γ deﬁnito
come segue:
sia δr(rm, rc) = |rm − rc| la distanza tra un punto della matrice di riferimento m in esame,
e un punto qualsiasi sulla sulla matrice secondaria c; sia δD(rm, rc) = Dm(rm) − Dc(rc) la
corrispondente diﬀerenza di dose, allora γ(rm) nel punto prescelto nella matrice di riferimento
sarà dato da:
γ(rm) = min
[√
δD(rm, rc)2
∆D2
+
δr(rm, rc)2
∆d2
]
∀rc
dove∆D è lo scartto massimo accettabile in termini di dose, mentre ∆d è lo scarto massimo
accettabile in termini di distanza.
Per deﬁnizione dunque il parametro gamma è una media pesata tra i due criteri visti in
precedenza. Risulta facile intuire che per le regioni a basso gradiente, coincide invece con il
criterio della diﬀerenza di dose, al contrario, per le regioni ad alto gradiente, coincide con quello
di DTA. Si noti che γ = 1 non indica ∆D massimo e ∆d massimo, ma ∆D massimo e ∆d = 0 o
viceversa.
La procedura dunque prevede che si selezioni un punto sulla matrice misurata, ossia rm, si
calcola il parametro gamma per ogni punto rc della matrice secondaria, tenendo sempre ﬁsso rm.
Si assegnerà al punto rm il valore di γ(rm) corrispondente al minimo tra i valori così trovati. Si
ripete il procedimento per ogni punto della matrice misurata.
Per quanto riguarda il valore dei parametri ∆D e ∆d il criterio generalmente accettato è quello
di scegliere come vincolo sulla dose il 3% mentre come vincolo dulla distanza 3 mm. ovviamente
il limite di questi vincoli può essere variato a seconda delle esigenze.
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2.1. Acceleratore lineare Varian DHX
L'acceleratore Varian DHX è un'apparecchiatura per radioterapia, in grado di produrre fasci
di elettroni e di fotoni che, opportunamente collimati, vengono fatti incidere sulla parte da
trattare. L'apparecchiatura è ospitata all'interno di una struttura schermata, ovvero un bunker
per trattamenti radioterapici. Oltre all'acceleratore, gli accessori ad esso correlati sono: il lettino
di trattamento, un sistema di laser per il posizionamento e il centraggio del paziente, il sistema
di portal imaging e un sistema RX per la CBCT.
L'impianto dell'acceleratore in se include due parti distinte: una struttura ﬁssa, detta stativo
e una struttura mobile, ovvero il gantry in grado dal quale fuoriesce il fascio collimato, utilizzato
per il trattamento ed in grado di ruotare attorno al lettino. All'interno del gantry è collocata la
struttura accelerante, costituita da una serie di cavità risonanti sulle quali vengono convogliate,
mediante una guida d'onda, microonde a radiofrequenza prodotte da un generatore. Gli elettroni
vengono iniettati nella struttura accelerante, in modo che la fase del campo elettrico a radiofre-
quenza sia sempre in fase con il moto degli elettroni stessi. In tal modo subiranno l'eﬀetto di
un campo elettrico accelerante all'ingresso di ciascuna cavità. Una volta accelerato il facio di
elettroni viene fatto incidere su di un target metallico ad alto Z con conseguente produzione
di fotoni per bremsstrahlug. Il fascio di fotoni così ottenuto può essere collimato in un piano
trasversale alla direzione in cui viaggia, ottenendo campi sia quadrati che rettangoilari, di diversa
dimensione. Inoltre mediante un sistema di lamelle mobili ( Multi-leaf ) è possibile conformare
spazialmente il fascio.
L'acceleratore è dotato di un sistema di monitoraggio della radiazione basato su un sistema
di camere a ionizzazione piatte che in particolare assolve la funzione di controllo della stabilità
spaziale del fascio.
Sono presenti perpendicolarmente al gantry dell'acceleratore due bracci laterali che ospitano
il sistema On-Board Imager (OBI) formato rispettivamente da un tubo a raggi X e un rivelatore
planare, in grado di ruotare assieme al gantry attorno al lettino. La funzione principale è quella di
eﬀettuare una Cone Beam CT (CBCT) del paziente, utile per poter eﬀettuare la pianiﬁcazione del
trattamento. In breve si tratta di un'acquisizione simile alla CT ma anzichè utilizzare un fascioa
ventaglio utilizza un fascio conico. Tutte le slice, in una selezionata ampiezza di scansione,
vengono ricostruite con una singola rotazione del gantry.
2.2. EPID
L'EPID aS500 (Elecrtronic Portal Imaging Device) è un dispositivo ﬂat panel a conversione
indiretta designato alla rivelazione dei fotoni nel range energetico dei MeV[6]. Questi è ﬁssato
ad un braccio meccanico, mediante il quale è possibile variarne la posizione rispetto all'asse del
fascio incidente, e anche la distanza rispetto alla sorgente, dunque dalla testa dell'acceleratore.
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Inoltre poichè il braccio stesso è solidale al gantry dell'acceleratore, il dispositivo ruoterà assieme
ad esso consentendo l'acquisizione di archi.
Figure 2.1.: Vista fronte-retro del rivelatore EPID.
Figure 2.2.: Così appare l'EPID all'interno del sistema delll'acceleratore.
2.2.1. Struttura
La struttura dell'EPID è costituita dalle seguenti componenti:
• materiale di build-up;
• pannello di detection in silicio amorfo;
• elettronica di lettura del segnale;
• PortalVision workstation.
Lo strato di buildup è formato da una lastra di rame dello spessore di 1 millimetro, e da uno
schermo scintillante di fosfori (~0.34-mm di Gd2O2S : Tb) utile alla conversione dei fotoni in luce
visibile.
Il pannello di detection è costituito da una matrice di fotodiodi, impiantati su un pannello in
silicio amorfo, suddiviso in pixel. L'area del pannello sensibile alla luce incidente copre un'area
di 40×30 cm2, e poichè la matrice di pixel è pari a 512×384, si ha che la dimensione di ciascun
pixel (e quindi la risoluzione spaziale) è di 0,784 mm[7].
Lo schema dell'unità di detection è visibile in ﬁgura2.3
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Figure 2.3.: Schema della struttura dell'unità di detection (vista dall'alto)
Ogni pixel del pannello in silicio amorfo di base è costituito da un fotodiodo sensibile alla luce
e un TFT (Thin Film Transistor). Il fotodiodo si comporta come un capacitore che integra la
luce che riceve e la trasforma in una quantità di carica accumulandola. Ogni pixel costituisce
l'elettrodo collettore (drain) del TFT ed è connesso ad un capacitore che immagazzina la carica
prodotta. Le righe (gate lines) connettono le basi (gates) dei TFT, le colonne (data lines)
connettono le sorgenti; durante l'esposizione i gates sono chiusi e la carica si accumula. La
lettura di una riga avviene variandone il potenziale (gates aperti): sorgenti e collettori sono in
contatto e i pixel di ogni riga scaricano la carica accumulata[6]. In ﬁgura 2.4 è mostrato il
dettaglio di un singolo pixel:
Figure 2.4.: Particolare di un singolo pixel del pannello.
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Più pixel collegati assieme in un array hanno la seguente conﬁgurazione:
Figure 2.5.: Detector Array del dispositivo aS500. Il segnale di carica contenuto nei foto-
diodi viene letto riga per riga e iviata all'elettronica di lettura, mentre si ha
un ampliﬁcatore di carica per ciascuna colonna. Una volta che viene letto
l'intero segnale immagazzinato in una riga, il sistema passa a quella succes-
siva, i segnali delle varie righe vengono serializzati ed inviati al convertitore
analogico-digitale (ADC) generando così l'immagine intera che sarà formata
da oltre 200000 pixels[6].
inﬁne la workstation non è altro che un computer collegato al sistema EPID nel quale sono
installati tutti i software necessari al funzionamento e all'utilizzo dello stesso.
2.2.2. Processo di rivelazione
Il fotone incidente sul rivelatore interagisce con lo strato di rame il quale ha la funzione di
convertire i fotoni X ad alta energia (MeV) in fotoni X a più bassa energia e ﬁltrare gli elettroni
prodotti all'interno del paziente (o del fantoccio), ciò causerà fenomeni di scattering e quindi un
allargamento del fascio, tuttavia la deviazione spaziale dell'EPID è sempre meno di 0,3 mm nella
direzione trasversale piano. Dopo aver attraversato il rame, i fotoni incontrano uno schermo
scintillante di fosfori ad alto numero atomico, composto da Ossisolfuro di di Gadolinio drogato
al Terbio (Gd2O2S : Tb). In questo i fotoni X interagiranno depositando la propria energia, che
verrà quindi convertita in luce visibile, che verrà raccolta da ciascun fotodiodo che la riconvertirà
a sua volta in un segnale elettronico. Il segnale così costituito verrà inviato all'elettronica di
lettura che lo processerà andando a formare l'ìimmagine EPID.[8]
Il processo è schematizzato in ﬁgura 2.6:
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Figure 2.6.: Schema della struttura interna dell'EPID e del processo di rivelazione.
2.2.3. Criticità legate all'EPID.
Analizzando la letteratura riguardante il dispositivo di rivelazione EPID si sono riscontrate alcune
criticità che si presentano nell'utilizzo in radioterapia.
Uno dei più noti è legato all'eﬀetto gravità, ovvero è possibile che durante la rotazione del
gantry, sia il braccio che fa da supporto all'EPID, sia le ganasce dell'acceleratore subiscano delle
deviazioni meccaniche che portano ad una non perfetta collinearità tra le varie componenti della
macchina, causando dunque delle variazioni nei risultati. In particolare in un articol pubblicato
nel 2011[9] viene eﬀettuata una veriﬁca sulla stabilità dell'EPID nel corso di un anno, acquisendo
settimanalmente campi di 10×10 cm2per 100 MU a diversi angoli di rotazione del gantry. Nor-
malizzando la dose in uscita rispetto a quella registrata per 0° ed eﬀettuando la media tra tutti
i risultati così ottenuti sono stati ricavati i risultati riportati in ﬁgura2.7:
Figure 2.7.: Valutazione della riproducibilità lungo termine dell' EPID per diversi angoli
del Gantry durante il periodo di un anno. Si è considerato il valore di dose
sull'asse del fascio per campi statici di 10×10 cm2, irradiati con 100 MU e
con la cassetta a Si posta all' isocentro.
si notino che alcune deviazioni rispetto alla dose registrata a 0° possono raggiungere il 2% per
la posizione del gantry corrispondente a 90° e a 270° anche se mediamente si ottengono deviazioni
nell'ordine dello 0,5%.
Tuttavia, nell'ambito dello stesso lavoro, è stato dimostrato che i risultati migliorano facendo
fuoriuscire l'EPID successivamente alla rotazione si ottiene (vedi ﬁg.2.8):
In un altro articolo invece [10], viene analizzata la deviazione del segnale al variare dell'angolo
del gantry su 20 diversi acceleratori lineari. I risultati sono riportati nella ﬁgura2.9:
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Figure 2.8.: Confronto tra i risultati nel caso in cui lìEPID viene fatto ruotare assieme
al gantry (a sinistra) e nel caso in cui viene eﬀettuato un riposizionamento
successivamente alla rotazione ( a sinistra). Si noti comne nel secondo caso
i risultati sono maggiormente consistenti.
Figure 2.9.: la deviazione spaziale dell'EPID è sempre meno di 0,3 mm nella direzione
trasversale piano in tutti i linac, mentre le deviazioni più grandi sono state
osservate nella direzione in-plane. Tre dei linac mostrano una deviazione
dell'EPID più grande di 2,5 mm a 180°mentre il limite solitamente accettato
per linac è di 2 mm, sulla base del report 142 AAPM TG . I tre linac con
tali valori di deviazione dell' EPID erano tutti TrueBeams.
Una seconda criticità riscontrata in letteratura è rappresentata dall'eﬀetto ghost. I dispos-
itivi EPIDs, che si basano su materiali semiconduttori, sono noti per manifestare l'eﬀetto di
permanenza dell'immagibne precedentemente acquisita. Per quanto riguarda i rivelatori a silicio
amorfo infatti, la causa principale della permanenza dell'immagine residua è dovuta al processo
di cattura e rilascio di carica negli elementi del sensore, in particolare è associato all'intrappola-
mento della carica nel semiconduttore. Una seconda fonte di ghosting è dovuta alla scintillazione
del fosforo, in particolare al processo di decadimento ottico, il quale è un processo piuttosto
lento che perdura nel tempo. L'eﬀetto ghost comunque, si manifesta come una variazione nella
sensibilità dei pixels nel caso in cui siano appunto state efettuate esposizioni precedenti. Un'altra
conseguenza di tale fenomeno è una modiﬁca della distribuzione di campo elettrico nello strato
semiconduttore. Questo può causare una riduzione della sensibilità dei pixel. Questo eﬀetto è
stato analizzato a fondo in un articolo pubblicato nel 2005 [11], i cui risultati sono riportati nella
ﬁura 2.10:
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Figure 2.10.: Eﬀetto Ghost per fotoni di tre diverse energie (6,10 e 25 MV).Nella prima
colonna sono riportate le Unità Monitor erogate per un campo di 6×6
cm2,acquisito per primo, mentre nella seconda le unità monitor erogate per
un campo di 20×20 cm2,acquisito successivamente.L'intervallo di tempo
trascorso tra le due acquisizioni è 7,5 s per 6 e 10 MV e 9,5 s per 15 MV.
Nelle tre colonne restanti sono riportate le diﬀerenze percentuali in termini
di dose riscontrate dal rivelatore, a seguito del pre-irraggiamento.
Tuttavia, lo stesso documento dimostra che l'intendità dell'eﬀetto ghost diminuisce nel tempo,
tanto più velocemente quanto più bassa è l'emergia erogata nell'irraggiamento, come si può
oxservare in ﬁgura2.11:
Figure 2.11.: Nel graﬁco è mostrata la variazione percentuale di dose sull'asse in funzione
nel tempo per tre diverse energie del fascio (6 ,10 e 25 MV).Si noti come per
6 MV l'aumento di dose sull'asse scenda al di sotto dell'1% dopo appena
30 secondi.
Poichè nel corso della nostra analisi è stato utilizzato come valore di energia nominale dell'ac-
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celeratore unicamente 6 MV, non è stato necessario eﬀettuare un'analisi riguardante l'eﬀetto
ghost, ma è stata ovviamente presa la precauzione di attendere qualche secondo tra un'acqui-
sizione e l'altra. inoltre l'eﬀetto pur essendo appena visibile è del tutto trascurabile nell'analisi
dosimetrica delle immagini per le MU che normalmente vengono erogate durante i trattamenti
radioterapici (<1%)
2.3. Camera Farmer
Tra i rivelatori utilizzati nei dosimetri per la radioterapia la camera a ionizzazione è quello
di maggiore importanza, e costituisce un particolare esempio di rivelatore a gas. Nella sua
conﬁgurazione base un rivelatore a gas è costituito da un contenitore riempito con un gas al cui
interno sono presenti due elettrodi (anodo e catodo), fra i quali è applicata una diﬀerenza di
potenziale che genera dunque un campo elettrico. La radiazione che interagisce con il rivelatore
ionizza le molecole di gas formando ioni ed elettroni, i quali, sotto l'azione del campo elettrico,
migreranno in direzioni opposte verso gli elettrodi. Un opportuno circuito elettronico elabora
il segnale di carica fornito dal rivelatore restituendo in uscita un segnale proporzionale alla
ionizzazione e quindi al numero di particelle che l'hanno prodotta. Se ogni particella cede in
media un'energia E all'interno del volume attivo, il numero di coppie che si forma è E/W dove W
è la quantità di energia media necessaria a formare una coppia ione elettrone nello speciﬁco gas
posto all'interno del rivelatore[1]. Il segnale però dipenderà, oltre che da E/W anche dall'intensità
del campo elettrico generato tr i due elettroni, a seconda del quale si potranno avere diversi regimi
di risposta.
Nella regiona iniziale solo una parte delle cariche prodotte per ionizzazione viene raccolta dagli
elettrodi a causa di fenomeni di ricombinazione. Al crescere del campo elettrico, il fenomeno di
migrazione tende a prevalere sulla ricombinazione, ﬁno a quando quat'ultimo si può ritenere
trascurabile e quindi la carica prodotta dal rivelatore è pressocchè uguale a quella prodotta
durante il processo di ionizazione (regime di saturazione o di camera a ionizzazione). All'au-
mentare ulteriore della tensione gli ioni acquistano energia suﬃcente a ionizzare a loro volta il gas,
di conseguenza l'ampiezza del segnale prodotto dal rivelatore sarà solo proporzionale all'energia
depositata dalla radiazione (regione proporzionale). A questa regione segue quella di proporzion-
alità limitata nel quale il processo di moltiplicazione della carica è talmente ampio da dar luogo
a formazione di carica spaziale e dunque a una distorsione del segnale con conseguente perdita di
proporzionalità. La regione ﬁnale è quella deﬁnita  contatore di Geiger-Muller caratterizzata
da processi di moltiplicazione a valanga che causano processi di ionizzazione in diversi punti
dell'acceleratore dando luogo a fenomeni di scarica ogni qual volta una particella attraversa il
gas.[1]
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L'andamento è mostrato in ﬁgura 2.12:
Figure 2.12.: Andamento della curva caratteristica tensione corrente.
Le camere a ionizzazione lavorano appunto nel regime di saturazione, in tal modo si ottiene un
dosimetro il cui segnale è molto stabile in quanto poco inﬂuenzato dalle variazioni del potenziale
di polarizzazione.
A partià di ﬂuenza di energia della radiazione il segnale fornito in uscita dal rivelatore dipende
dal tipo di gas contenuto nella camera e dal materiale di cui sono costituite le sue pareti, in
particolare, quando la radiazione è dovuta a fotoni, l'ampiezza del segnale cresce con il numero
atomico Z del gas e delle pareti. Il gas solitamente utilizzato è l'aria in quanto, nonostante presenti
fenomeni di ricombinazione piuttosto consistenti, è il più semplice ed economico diponibile. Le
camere a ionizzazione possono essere di tipo sigillato o non sigillato a seconda se il gas utilizzato
sia o meno a tenuta stagna. nel secondo caso,si ottengono camere costruttivamente più semplici
il cui gas è sempre in equilibrio con l'ambiente esterno anche se in qesto modo il segnale dipende
da temperatura e pressione esterna[1]che deve essere corretta rispetto ai valori di pressione e
temperatura di riferimento.
Nell'ambito della radioterapia le camere a ionizzazione sono caratterizzate da dimensioni ri-
dotte (rispetto ad esempio a quelle utilizzate in radioprotezione) e la loro funzione è basata sulla
teoria della cavità.
La camera utilizzata per la calibrazione del fascio dell'acceleratore e degli strumenti di misura
secondari nell'ambito dello svolgimento della tesi è stata la camera Farmer, ovverossia una camera
a ionizzazione a cavità costituita nella cosidetta conﬁgurazione a ditale, ossia a geometria
cilindrica come è mostrato in ﬁgura 2.13, e tarata al Co60 per la misura della dose in acqua in
condizioni di pressione e temperatura standard.
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Figure 2.13.: Schema della camera Farmer. La parte interna delle pareti è resa con-
duttrice mediante un sottile strato di graﬁte. L'elettrodo di raccolta della
carica è realizzato anch'esso in graﬁte. L'elettrodo di guardia è in metallo
ed è collegato a massa in modo da minimizzare le correnti spurie dovute a
possibili perdite di isolamente tra pareti ed elettrodo di raccolta.
Per un rivelatore tarato in dose in acqua come la camera Farmer, la misura di dose assorbita
è correlata al segnale M fornito dal rivelatore mediante la relazione:
Dw,Q = MQ ·NDw,Q
Dove:
• Dw,Qindica la dose assorbita nel rivelatore tarato in dose in acqua per la radiazione di
qualità Q;
• NDw,Qè il coeﬃciente di taratura in termini di dose assorbita in acqua, determinato alla
stessa qualità Q del fascio di radiazione di cui si intende misurareDw,Q secondo il protocollo
IAEA TRS-398.
Tuttavia, poichè la camera non è sigillata, la densità dell'aria all'interno della cavità varia in
funzione della temperatura T e della pressione P nell'ambiente esterno. La carica prodotta dalla
radiazione nella cavità dipende dalla quantità di gas al suo interno, ma poichè il volume è ﬁsso, la
carica varierà per l'appunto con la densità. Di conseguenza, per poter utilizzare il coeﬃciente di
taratura anche in condizioni ambientali diverse da quelle di riferimento, è necessario moltiplicare
il segnale M per un fattore che tenga conto degli eﬀetti delle variazioni di pressione e temperatura
sulla densità dell'aria contenuta nella cavità.
Allora tale fattore correttivo sarà:
KT,P =
ρ(T0, P0)
ρ(T, P )
dove T e P sono i valori di temperatura assoluta e pressione registrati al momento in cui
viene eﬀettuata la misura, mentre T0e P0 sono i valori di temperatura assoluta e pressione nelle
condizioni di riferimento.
Se si approssima che l'aria sia un gas perfetto e se n ed n0 sono il numero di moli d'aria nella
cavità rispettivamente nelle condizioni di misura e di riferimento allora si può scrivere:
n0
n
=
P0V RT
PV RT0
=
P0T
PT0
= KT,P
inﬁne,se il calcolo della correzione è eﬀettuato a partire da una misura di temperatura espressa
in gradi celsius, si ha:
KTP =
((273, 2 + T )P0)
((273, 2 + T0)P )
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La misura della dose sarà data dunque da:
Dw,Q = MQ ·NDw,Q ·KTP
2.4. QuickCheck
QUICKCHECK T42031 della PTW è un dispositivo consistente in un blocco di rivelazione, un
sistema elettronico e un display. Si utilizza nei controlli di qualità e di costanza degli acceleratori
medici utilizzati nella terapia delle radiazioni. Il dispositivo misura la dose sull'asse (CAX),
l'omogeneità del campo irraggiato (o angolo di cuneo), la simmetria e la qualità delle radiazioni
(misura del rapporto di dose con B.U. diversi legato legato all' energia media dei fotoni e degli
elettroni del fascio), ed il tempo di irraggiamento. Le misurazioni, che vengono eﬀettuate con ca-
denza giornaliera, vengono salvate nella memoria non-volatile del QUICKCHECK. Lo strumento
può essere ﬁssato alla testa dell'acceleratore o essere posizionato sul lettino del paziente.
Il sistema di rivelazione è costituito da 13 camere a ionizzazione utilizzate per misurare la
dose o il rateo di dose. Il dispositivo è inoltre in grado misurare temperatura e pressione per
la correzione automatica della densità dell'aria e quindi della misura della dose. Per misure di
costanza viene posto sul lettino del paziente e allineato mediante i laser. Viene posizionato in
condizioni standard ossia con una SDD (Source-Detector Distance) pari a 100 cm, poichè tali
condizioni corrispondono a quelle del campo di riferimento[12].
Dopo la misurazione, si ottengono i seguenti valori:
• CAX: dose sull'asse centrale;
• Omogeneità del campo;
• SYM GT: simmetria gun-target;
• SYM LR: simmetria sinistra- destra;
• BFQ: indice della qualità della radiazione;
• RATE: rateo di dose all'isocentro;
• TIME: tempo di irradiazione.
La misura dello zero viene eﬀettuata automaticamente dopo l'accensione.
Lo strumento serve a veriﬁcare le variazioni giornaliere di dose rispetto ad un giorno di riferi-
mento, normalmente quello di calibrazione del fascio eﬀettuata con la camera farmer. In pratica
dunque, ciò che restituisce non è un valore di dose assoluta, ma un valorepercentuale espresso in
funzione dell'output
2.5. MapCHECK 2
2.5.1. Struttura e funzione
MapCHECK 2 è uno strumento di forma rettangolare costituito da una griglia di diodi atti a
rivelare le radiazioni ionizzanti che vi incidono sulla superﬁcie e da una componente di eletrronica
che ne elabora il segnale, come si può osservare in ﬁgura2.14:
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Figure 2.14.: MapCHECK 2: la parte superiore corrisponde all'array di diodi mentre
nella parte inferiore si trova la componente elettronica.
L'area di rivelazione è una matrice 2D di 26×32 cm2 composta da 1527 diodi (SunPoint
Diode Detectors) ciascuno di dimensione 0.8×0.8 mm2, posizionati in modo tale che la distanza
tra loro sia pari a 7,07 mm. Sostanzialmente un diodo non è altro che una giunzione p-n in cui
l'interazione con una radiazione ionizzante incidente genera coppie elettrone-lacuna che avranno
bassa probabilità di ricombinazione a causa della regione di svuotamento presente nella giunzione
stessa. Le cariche generate possono dunque facilmente essere raccolte da un preamliﬁcatore di
carica e quindi misurate.
Figure 2.15.: Area di rivelazione di MapCHECK 2: ciascuno dei quadrati in grigio indica
la posizione di un diodo. I tratteggi in nero tracciano quadrati (5 x 5, 10 x
10, 15 x 15, 20 x 20, e 25 x 25 cm2) per facilitare l'acquisizione dei campi
di diverse dimensioni . Sulla superﬁcie sono inoltre presenti dei segnali
utilizzati per il corretto posizionamento del rivelatore al di sotto del fascio.
Si notino inoltre delle lettere, che vengono utilizzate per il centraggio del
fascio nel corso della calibrazione. I due assi principali sono indicati come
asse X e asse Y.
Una volta che la radiazione ha interagito con lo strato di diodi, il segnale viene inviato all'elet-
tronica che lo elabora e lo invia ad un computer sul quale sarà possibile visializzare una mappa
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di dose 2D mediante il software SNC Patient.
MapCHECK 2 viene utilizzato per eﬀettuare i controlli di qualità dell'acceleratore lineare e
del MLC cioè per eﬀettuare i controlli sul fascio di riferimento in uscita riguardanti dose assoluta,
planarità, e simmetria.[13] . Inoltre calcolando le mappe di dose di QA dei piani di trattamento
all'interno del fantoccio virtuale che simula le dimensioni del MapCheck si può eﬀettuare una
veriﬁca pre-trattamento del piano di un paziente. Ovviamente la risoluzione spaziale di tale
sistema è molto ridotta rispetto a quella del sistema EPID.
2.5.2. Procedura per la creazione di un modello per EPIDose
EPIDose è un modulo aggiuntivo per il software SNC Patient per il controllo di qualità dei
piani di trattamento radioterapici sviluppato e venduto dalla SUN Corporation. Viene utilizzato
per convertire le immagini di EPID (Electronic Portal Imaging Device) in una mappa di dose
planare, sotto un dato spessore di acqua (è stato tarato a 5cm nel nostro caso) con l'obiettivo
di poter eﬀettuare un controllo di Quality Assurance (QA) confrontando la dose depositata
durante il processo IMRT, e la mappa di dose attesa calcolata in fase di piano di trattamento
(TPS) alla stessa profondità di acqua di un fantoccio omogeneo. La risposta fornita da EPID a
seguito dell'interazione con una radiazione ionizzante, determinata da come la dose viene in esso
depositata, non è equivalente a quella che si avrebbe nel caso di interazione con l'acqua. Per
poter utilizzare EPIDose è però necessario disporre di un modello ﬁsico realizzato seguendo un
protocollo speciﬁco[13].
Per prima cosa è necessario impostare le condizioni di setup generali. Si sono scelte le seguenti
impostazioni:
• Energia: 6 MV;
• Distanza sorgente-piano di dose di riferimento alla profondità di 5 cm di acqua equivalente:
100 cm;
• Distanza sorgente-superﬁcie EPID (SSD): 150 cm.
Il programma necessita inoltre che gli vengano fornite alcune caratteristiche del collimatore:
• Modello dell'MLC (Multi-Leaf Collimator): Varian120;
• Fattore di trasmissione di MLC: 0,025;
• PSF (i cui parametri caratteristici vengono ricavati cercando il migliore accordo tra ii
proﬁli dei campi ricavati in sede di commissioning e i proﬁli acquisiti dal sistema).
A questo punto è necessario compilare una tabella nella quale vanno inseriti per campi di diverse
dimensioni, i valori di Output Factor dell'EPID e del MapCHECK2 e quindi ricavare il valore
di output relativo dell'EPID (relative EPID Output) e poi tararlo in dose (Dose relative Output
misurata con mapChek2). Mediante i dati inseriti in questa tabella, il programma traccerà un
graﬁco output Vs Field Size necessario alla calibrazione dello stesso. Si procede dunque con il
ricavare tali dati.
Si è acquisita una serie di immagini ponendo EPID alla SSD deﬁnita precedentemente, tenendo
ﬁsse le MU a 100, e variando per ciascuna acquisizione, la dimensione del campo:
Viene dunque ricavato per ciascuna di esse il valore di output relativo al campo 10x10 per
l'EPID:
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EPID −Relative−Output = CAXi
CAX10X10
dove:
• CAXicorrisponde al valore restituito da EPID in corrispondenza dell'asse del fascio per
l'immagine i-esima;
• CAX10x10corrisponde al valore restituito da EPID in corrispondenza dell'asse per l'immag-
ine del campo di 10×10 cm2.
Si ripete la medesima operazione, stavolta utilizzando come dispositivo di acquisizione il MapCHECK2
in modo da ottenere i valori di dose corrispondenti per ciascuna apertura di campo. Il rivelatore
viene posto sul lettino, così che l'isocentro del sistema cada in corrispondenza dello strato di
rivelazione del dispositivo. In altre del regimeparole si sta realizzando la condizione richiesta in
fase di taratura (con il campo di riferimento 10×10 cm2 e dopo taratura del fascio con camera a
ionizzazione di riferimento secondo il protocollo dosimetrico utilizzato (IAEA TRS-398 vers. 12
del 2006) per l'energia scelta di 6 MV); con distanza sorgente-piano di rivelatori pari a 100 cm.
Inoltre, poiché come detto è richiesto un build-up pari a 5 cm, è necessario porre sulla superﬁcie
del MapCHECK 2 uno strato di acqua solida pari a 3 cm poiché questi dispone già di un build-up
intrinseco di 2 cm di acqua equivalente. Il setup descritto lo si può osservare in ﬁgura 2.16:
Figure 2.16.: Setup utilizzato per la creazione del modello per EPIDose.
Viene inﬁne ricavato il valore di dose relativa:
Dose−Relative−Output = Di
D10x10
Dove:
 Diè il valore di dose assoluta restituita da MapCHECK 2 in corrispondenza dell'asse centrale
per l'immagine i-esima;
 D10x10è il valore di dose assoluta restituita da MapCHECK 2 in corrispondenza dell'asse
centrale per l'immagine del campo 10×10 di cm2.
Inseriti tali valori nel programma, questi compilerà automaticamente un graﬁco di calibrazione:
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Figure 2.17.: Andamento degli Output relativi per diverse aperture di campo. In nero è
indicato l'andamento per gli EPID relative Output mentre in rosso è indicato
l'andamento dei Dose relative output.
Successivamente vengono eﬀettuate altre quattro acquisizioni questa volta ﬁssando le dimen-
sioni del campo e variando le MU. Dunque si pone nuovamente EPID alla distanza di 150 cm
dalla sorgente, si ﬁssa l'energia a 6 MV, e si apre il campo a 26×26 cm2. Quest'ultimo viene
scelto in quanto, come richiesto dal protocollo, è il più grande campo quadrato disponibile per
la distanza sorgente-rivelatore selezionata.
Le MU utilizzate sono:
• 25;
• 50 ;
• 100;
• 200.
Le immagini vengono quindi acquisite e salvate. Si ripete la medesima operazione utilizzando il
Mapcheck 2. Come nel caso precedente questi viene posto all'isocentro con 3 cm i di buid-up da
aggiungere a quello intrinseco. Le immagini vengono così acquisite e salvate.
I ﬁle relativi a tali acquisizioni vengono poi inseriti nella seguente ﬁnestra per completare la
calibrazione del modello ﬁsico:
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Figure 2.18.: Maschera del software visualizzabile al termine del processo di creazione del
modello.
Quello che si ottiene alla ﬁne è appunto un modello ﬁsico che consente di ottenere una mappa
di dose 2D a partire da un'immagine acquisita mediante il dispositivo EPID ma solo nel caso
in cui vengano rispettate le condizioni sperimentali ﬁssate all'inizio. Qualora le acquisizioni
dovessero essere eﬀettuate con un setup diverso (ad esempio SSD 100 cm) è necessario utilizzare
un modello diverso.
2.6. Fantocci
Due materiali si deﬁniscono equivalenti da un punto di vista dosimetrico, se hanno le medesime
proprietà di assorbimento e diﬀusione per un dato tipo di radiazione ionizzante in un certo
intervallo di energia. Per simulare l'assorbimento delle radiazioni ionizzanti in acqua si sono
utilizzati dei fantocci acqua-equivalenti costituiti di un materiale detto appunto acqua solida
(o plastic water). questi ha la proprietà di simulare il comportamento dell'acqua entro il 0,5% a
parità di spessore, ﬁno ad un'energia della radiazione incidente di 7 MeV.[14]
In tabella2.1 sono mostrati i valori di ionizzzazione frazionale in profondità (Fractional-Depth
Ionizazation FDI) per fotoni di 6 MV di energia per diversi spessori di plastic water e acqua
reale. Il valore di FDI è dato da:
FDI =
I(d)
I(dmax)
Dove:
• I(d) è la quantità di ionizzazione che si ottiene quando una determinata radiazione (in
questo caso fotoni a 6 MV) interagisce nello speciﬁco materiale ad una profondità d.
• I(dmax) rappresenta la quantità di ionizzazione che si ha per la medesima radiazione avente
uguale energia che interagisce nel medesimo materiale alla profondità dmax.
• dmaxè lo spessore di materiale necessario ad ottenere la massima ionizzazione per il fascio
di rdiazione in esame.
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Spessore (cm) Plastic Water Acqua
dmax 1 1
5 0,888 0.883
7 0,806 0,801
10 0,692 0,689
15 0,532 0,530
20 0,407 0,406
Table 2.1.: Confronto tra i fractional-depth ionization per fotoni di 6 MV per la plastic
warter e per l'acqua a diverse profondità[14].
Nel corso dello svolgimento del lavoro di tesi proposto, sono stati ultilizzati sempre fantocci
uniformi, vale a dire a densità costante in tutto il loro volume, di base quadrata aventi però
spessori diversi.
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3.1. Introduzione: procedura di acquisizione delle imagini
L'apparato strumental dell'EPIDe viene comandato mediante una workstation facendo uso del
software AM MAINTENANCE. Tramite questi è possibile, con l'ausilio di un'apposita console
a pulsantiera, gestire i movimenti e deﬁnire la posizione sia dell'EPID sia dei bracci dell'OBI. Il
programma restituisce ovviemente le coordinate del rivelatore il cui zero corrisponde all'isocentro
dell'acceleratore.
Dallo stesso programma si decide anche la modalità di acquisizione delle immagini:
• Modalità cine: il sistema acquisisce immagini multiple durante l'erogazione di dose anche
durante la rotazione del gantry;
• Modalità integrata: il sistema acquisisce continuativamente per tutto il tempo dell'es-
posizione su un'unica immagine la dose emessa .
Vi sono anche altre modalità che non vengono qui citate in quanto non utilizzate nel corso
dell'esperienza, ma vengono utilizzate in fase di veriﬁche portali pre trattamento. Salvo quando
diversamente speciﬁcato l'acquisizione delle immagini viene sempre eﬀettuata in modalità inte-
grata.
Per poter ﬁssare lo zero delle immagini e quindi calibrare l'EPID è opportuno acquisire:
• Un Dark Field (DF) per ottenere il fondo, quindi un'immagine senza che avvenga alcun
irraggiamento (ﬁgura 3.1 a sinistra);
• Un Flood Field (FF) ovver un campo uniforme dimensionalmente pari alla superﬁcie del
rivelatore, a 200 MU ( ﬁgura 3.1a destra)
Una volta salvato il Calibration Set, il software di EPID correggerà automaticamente le immagini
acquisite successivamente mediante l'equazione:
Ii,j(corretta) =
[
Ii,j(iniziale)−DFi,j
FFi,j
]
· FFmedia
Dove con il termine FFmediasi indica il valore medio dell'immagine di Flood Field, mentre con
i e j si indica il valore del pixel lungo le coordinate X e Y.
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Figure 3.1.: A sinistra: Dark Field; A destra: Flood Field.
Dal workstation dell'acceleratore è possibile impostare i parametri relativi all'irraggiamento
del fascio come ad esempio:
• l'energia nominale dell'acceleratore (6 o 15 MV);
• Unità Monitor (MU) ovvero l'output dell'acceleratore. La camera di controllo è tarata in
modo tale da fornire 100 MU quando una dose assorbita di 1 gray viene depositata in un
punto alla profondità dmax in un fantoccio acqua-equivalente la cui superﬁcie è all'isocentro
della macchina (100 cm dalla sorgente) con una dimensione di campo pari a 10 cm Ö 10
cm2.
• dose rate, inteso come MU/minuto;
• posizione angolare del Gantry;
• apertura del collimatore con il quale è possibile deﬁnire la dimensione (sia lungo X che
lungo Y) del campo di acquisizione.
Una volta deﬁniti questi parametri è possibile procedere con le acquisizioni, le immagini così
ottenute vengono salvate ed analizzate mediante il software SNC Patient (SUN NUCLEARr).
3.2. Veriﬁca della risposta lineare dell' EPID
Come misura preliminare si è voluto testare come varia la dose restituita dall'EPID al variare
di determinati parametri. In prima istanza si è deciso di veriﬁcare la linearità del rivelatore,
andando a vedere come varia la risposta in funzione delle unità monitor.
Per prima cosa è stato acquisito un Dark Field ed un Flood Field salvando così un nuovo
calibration set per le misure giornaliere.
Si è scelto di utilizzare un'apertura di campo che fosse univoca quindi che coprisse totalmente
la superﬁcie dell'EPID a 150 cm ovverossia 24×27cm2. In tal modo le acquisizioni che si andranno
ad eﬀettuare saranno indipendenti dalla dimensione del campo stesso ed inoltre non si avranno
problemi relativi al centraggio del campo.
Si sono acquisiti più campi al variare delle MU e mantenendo costanti tutti gli altri parametri:
• Campo: 27×24 cm2;
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• SDD: 150 cm;
• Energia nominale acceleratore: 6 MV;
• Dose rate: 300 MU/minuto;
• MU: 3,5,10,15,25,50,100,150,200.
La scelta della SSD è dovuta al fatto che si voleva evitare l'urto del braccio che sostiene EPID con
il lettino di trattamento. Inoltre si è voluto ottenere una distanza di 150 cm tra sorgente e diodi
del rivelatore, posti appunto a 2 cm dalla superﬁcie dell'EPID evitando così di dover considerare
il build-up. Ogni acquisizione è stata eﬀettuata in modalità integrated image e ripetuta tre
volte in modo da garantire la riproducibilità e poter utilizzare sempre l'immagine migliore. Una
volta salvate le immagini sono state aperte mediante il programma SNC patient e convertite
mediante il plug-in EPIDose che consente di ottenere i valori di dose. Si è scelto di prendere in
considerazione il valore di dose sull'asse (CAX) in quanto la sua posizione rimarrà ovviamente
sempre costante in ogni acquisizione.
I risultati così ottenuti sono riportati in tabella 3.1 :
MU CAX (cGy)
3 2,96
5 4,93
10 9,88
15 14,88
25 24,95
50 50,09
100 99,99
150 151,15
200 201,67
Table 3.1.: In tabella sono riportati i dati relativi alla dose misurata in cGy che il sistema
EPID rivela sull'asse del fascio con le corrispondenti Unità Monitor erogate.
L'errore con cui EPID rivela la dose è di circa 1%.
Una volta ottenuto questo primo set di dati, è stata veriﬁcata la linearità della dose in fun-
zione delle unità monitor emesse. Ci si aspetta che la dose depositata sull'asse del fascio vari
linearmente in funzione delle unità monitor in quanto è lineare la risposta delle camere monitor
a parità di tutte le altre condizioni di set-up. Di conseguenza, se la risposta del rivelatore si
mantiene lineare, anche la dose rivelata dal sistama EPID dovrà aumentare linearmente in fun-
zione delle MU. Si procede quindi a ﬁttare i dati di dose sull'asse (espressi in cGy) in funzione
delle unità monitor. Quello che si ottiene è un ﬁt perfettamente lineare come si può osservare in
ﬁgura 3.2:
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Figure 3.2.: Valori di dose sull'asse centrale del fascio restituiti da EPID in funzione delle
Unità Monitor.
A questo punto, si è acquisito un secondo set di dati nelle stesse condizioni di set-up del caso
precedente, ma questa volta mantenendo ﬁsse le unità monitor a 100 e variando il dose rate. In
conseguenza dell'aumento di dose rate, poiché le unità monitor rimangono costanti, ci si aspetta
una riduzione del tempo di acquisizione.
• Campo: 27×24 cm2;
• SDD: 150 cm;
• Energia nominale acceleratore: 6 MV;
• MU: 100;
• Dose rate:100,200,300,400,500, e 600 MU/minuto.
I risultati sono riportati in tabella 3.2 :
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Dose rate (MU/minuto) Tempo di acquisizione (minuti) CAX(cGy)
100 1,20 103,56
200 0,60 103,71
300 0,40 100,62
400 0,30 103,14
500 0,24 103,05
600 0,20 102,88
Table 3.2.: I valori di CAX si mantengono quasi del tutto invariati, questo perché si
sono tenute ﬁsse le unità monitor e di conseguenza verrà depositata sempre
la medesima quantità di dose nel rivelatore. Aumentando il dose rate invece,
stiamo di fatto inviando la medesima quantità di dose, ma in un tempo minore.
Infatti si può osservare come il tempo di acquisizione diminuisca all'aumentare
del dose rate.
Si è quindi deciso di ﬁttare il tempo di acquisizione in funzione del dose rate per determinare
funzione che lega questi due parametri, ottendendo il seguente andamento:
Figure 3.3.: Dose Rate Vs tempo di acquisizione: l'andamento è un esponenziale
decrescente.
Si è voluto poi veriﬁcare se per distanza sorgente-rivelatore diversa e quindi utilizzando un'altro
setup di calibrazione per l'EPIDose, la ristosta del rivelatore cambia. Quindi si è acquisito un
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ulteriore set di immagini, questa volta modiﬁcando la SDD portandola a 100 cm. Variando
la distanza sorgente rivelatore, si è reso necessario variare l'apertura di campo per mantenere
sempre la superﬁcie dell'EPID totalmente illuminata.
Si ha dunque:
• Campo:30,2×39 cm2;
• SDD: 100 cm;
• Energia nominale acceleratore: 6 MV;
• Dose rate: 300 MU/minuto;
• MU: 3, 25,50,100,200.
Sono stati ottenuti i seguenti valori di dose sull'asse:
MU CAX (cGy)
3 3,09
25 26,20
50 52,62
100 105,59
200 211,65
Table 3.3.: Valori di MU e i corrispondenti livelli di dose sull'asse restituiti da EPID: si
noti comne i valori di dose siano più alti che nel caso precedente.
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Figure 3.4.: CAX Vs MU (100 cm): anche in questo caso il ﬁt riporta un andamento
perfettamente lineare
Si veriﬁca facilmente come il rapporto tra la dose ricavata a 100 cm e quella ricavata a150 cm
sia sempre costante indipendentemente dalle MU indipendentemente dal setup di calibrazione:
CAX150 (cGy) CAX100(cGy) Rapporto
2,96 3,09 1,044
24,95 26,24 1,052
50,08 52,62 1,051
100,67 105,51 1,048
201,75 211,7 1,049
Table 3.4.: Nella prima colonna sono riportati i dati relativi ai valori di dose sull'asse
acquisiti ad una SSD pari a 150 cm ( CAX150). Nella seconda colonna sono
riportati i dati relativi ai valori di dose sull'asse acquisiti ad una SSD pari a
100 cm. (CAX. Nella terza colonna è riportato il rapporto di tali valori di
dose comeCAX100/CAX150.
Dai dati raccolti si deduce che:
• Il rivelatore EPID risponde linearmente in funzione delle unità monitor indipendentemente
dalla distanza sorgente rivelatore;
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• Il rivelatore EPID risponde con un erreore di circa 1% nella misura della dose sull'asse;
• A parità di MU il tempo di acquisizione diminuisce esponenzialmente all'aumentare del
dose rate.
3.3. Analisi delle variazioni giornaliere dell'output
dell'acceleratore Varian e della risposta dell'EPID
L'analisi riportata riguarda lo studio relativo alla stabilità temporale dell'acceleratore Varian e
della risposta dell'EPID.
Ogni giorno a inizio giornata è stato acquisito un campo statico sempre nelle medesime con-
dizioni di setup:
• Energia nominale acceleratore: 6 MV;
• Dimensioni: 10×10 cm2;
• SSD: 150 cm per l'EPID e SCD 100 cm per il QuickCheck (QC);
• Monitor Unit: 100;
• Dose rate: 3 Gy/min.
E rivelato ogni volta mediante due diversi sistemi:
1. EPID
2. QuickCheck.
Il QuickCheck è un sistema di rivelazione esterno all'acceleratore e viene posto nel fascio con il
centro del dispositivo (posizione del piano dei rivelatori a camera di ionizzazione) alla distanza
di 100 cm. Questo sistema dosimetrico viene utilizzato per veriﬁcare la stabilità dell'output dei
fasci degli acceleratori con il campo di riferimento 10×10 cm2 e il campo 20×20 cm2. Quindi
normalmente si prende un giorno di riferimento e si veriﬁcano le variazioni di dose rispetto a quel
giorno. L'idea è quella di utilizzare il Quick Check come sistema di rivelazione di riferimento per
valutare come varia giornalmente, non solo il segnale in uscita del Varian, ma la risposta in dose
dell'EPID, andando a confrontare le acquisizioni eﬀettuate nella stessa data. Questo perché le
camere a ionizzazione, si possono considerare intrinsecamente più stabili dei sistemi a diodi. Ci si
aspetta dunque che la variazione dei dati QC sia data unicamente dal contributo dell'oscillazione
giornaliera del Varian e per tale motivo viene preso come sistema di riferimento per veriﬁcare
le variazioni dell'EPID. Diversamente quest'ultimo è soggetto anche a variazioni temporali nella
risposta dovute al processo di rivelazione. In altre parole le variazioni delle misure QC sono
da imputarsi unicamente alla diversa risposta del Varian, mentre i dati EPID sono aﬀetti, oltre
che da questo, anche dall'oscillazione nella risposta dell'EPID stesso. Si è scelto di prendere in
considerazione per entrambi i sistemi, i valori di dose all'asse centrale. I dati ricavati da EPID
sono in cGy mentre quelli forniti da QuickCheck sono normalizzati alla dose rivelata nel giorno
della calibrazione e quindi vengono registrate le variazuioni percentuali rispetto a quel giorno. Di
conseguenza per poter eﬀettuare un confronto diretto tra i due set di dati, quelli di EPID sono
stati riportati a 100, dividendo ciascuno di essi per il valore di dose rivelata in una speciﬁca data
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nella quale il QC rispondeva con un valore proprio uguale alle 100 unità (ovvero un'acquisizione
eﬀettuata il 17 Marzo) e poi moltiplicandolo per 100:
In tal modo i valori che otteniamo dovrebbero idealmente essere tutti pari ad 100, ma nel caso
reale, nel quale la risposta della strumentazione può ovviamente variare leggermente, quello che
si ottiene è un set di valori che oscillano attorno ad 1 discostandosi da esso in modo più o meno
evidente.
La tabella con i dati relativi al periodo compreso tra l'1 Febbraio e il 9 Giugno è riportata in
appendice A.
L'andamento si può osservare nella ﬁgura 3.5:
Figure 3.5.: Come si può notare, il due set di dati oscillano con un andamento temporale
molto simile, ma i valori relativi all'EPID mostrano variazioni più evidenti.
Nei primi giorni di analisi i due andamenti si discostano vistosamente, ciò è docuto al fatto
che in tali date non è stato acquisito con la frequenza necessaria il calibration set (DF e FF) per
l'EPID.
Andando infatti a valutare la deviazione standard dei dati, e l'errore percentuale (come rap-
porto tra la deviazione standard e la media dei valori di dose) si ha:
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Dev.st. QC Errore % QC Dev.st. EPID Errore % EPID
0,383 0,39% 0,773 0,82%
Table 3.5.: Nelle prime due colonne sono riportati gli errori relativi alle misure eﬀettuate
conQC. In particolare, l'errore percentuale è stato ricavato dal rapporto tra
l'errore assoluto (ovvero la deviazione standard) e la media dei valori acquisiti
con QC. Allo stesso modo le ultime di ecolonne riportano rispettivamente
errore assoluto e percentuale delle misure eﬀettuate con EPID. Si noti come
questi ultimi siano più alti come previsto.
A questo punto si è voluto ricavare di quanto le variazioni del dispositivo EPID si discostassero
da quelle del QC, in modo da poter isolare la diﬀerenza di risposta temporale dovuta solo a EPID
stesso.
Per far ciò si è sottratto alli-esimo output ottenuto da EPID (OUTPUTEPID−i) quello ot-
tenuto nella data corrispondente da QC (OUTPUTQC−i) ottenendo così un vettore diﬀerenza le
cui variazioni dipenderanno a questo punto solo da EPID:
OUTPUTEPID−i −OUTPUTQC−i
i dati così ottenuti sono riportati in appendice A.
Sono stati poi normalizzati al valore di dose registrato nella data di riferimento e plottati nel
seguente istorgramma:
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Figure 3.6.: Istogramma riportante le variazioni relative unicamente all'EPID. Si noti
come la loro distribuzione nons egua un preciso andamento in funzione della
data: ciò vuol dire che le deviazioni non vanno a cumularsi nel tempo.
Media diﬀerenze % Valore max %
0,545 1,645
Table 3.6.: Quindi da questo si evince che il sistema di rivelazione EPID è aﬀetto da
un errore nella valutazione della dose sull'asse pari allo 0,51% e che tocca
picchi che possono arrivare a superare l'1,5 %. Si noti come in questo caso le
variazioni siano meno evidenti in quanto si è eliminata la componente relativa
alla diversa risposta che può fornire il Varian in uscita.
Tale informazione risulta utile per quanto concerne l'ultitizzo successivo di Dosimetry Check.
Difatti, il programma richiede la calibrazione mediante un'immagine acquisita in aria di un campo
di 10×10 cm2. Dall'analisi appena riportata risulta chiara la necessità che tale immagine venga
acquisita lo stesso giorno in cui vengono erogati i campi da analizzare, in tal modo si elimina la
componente d'errore dovuta alla variabilità giornaliera dell'acceleratore.
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Figure 3.7.: Confronto tra i proﬁli X dei campi 10×10 acquisiti rispettivamente prima
e dopo il salvataggio del calibration set: si noti come il proﬁlo relativo al
campo acquisito pre C.S. (curva in viola) restituisce valori di dose diversi
rispetto al campo acquisito post C.S. (curva in nero).
3.4. Inﬂuenza delle procedure di Dark Field e Flood Field
sulla risposta dell'EPID
Analizzando i campi di riferimento 10×10 acquisiti giornalmente ci si è accorti che variazioni
relative alla dose rivelata superiori allo 0,5% e che raggiungono l'1 o il 2% sono dovuti ad una
non corretta esecuzione delle procedure di calibrazione giornaliera di Dark Field e Flood Field
periodico. Nel manuale d'uso del sistema EPID viene in eﬀetti indicata una procedura che
prevede un'acquisizione almeno giornaliera del DF e settimanale per il FF per ciascuna modalità
di acquisizione. Eventuali errori nella modallità di acquisizione del Dark Field o del Flood Field,
possono portare ad una risposta non corretta del sistema di rivelazione che può raggiungere anche
il 20% di errore nella dose.
Come si può notare dalla ﬁgura seguente la risposta pre calibrazione e post calibrazione può
variare anche del 5-10% :
Nel seguito si riportano i risultati delle analisi eﬀettuate sfruttando i campi di 10× 10 cm2
in aria acquisiti giornalmente, confrontando i casi in cui è stata eﬀettuata l'acquisizione di Dark
Field e Flood Field prima di erogare il campo, con i casi in cui ciò non avviene. Si confrontano
innanzitutto le dosi sull'asse per vedere quanto si discostano l'una dall'altra. In seguito si vanno
a confrontare i proﬁli per individuare eventuali variazioni. Inﬁne si veriﬁca se i proﬁli hanno o
meno la medesima inclinazione.
Confronto tra il 6 e il10 giugno:
Mediante il software SNC Patient è stato aperto nel primo set il campo di 10× 10 cm2acquisito
in aria il 6 Giugno, data in cui è stato salvato il Calibration Set, mentre nel secondo set è stato
aperto il campo acquisito il 10 Giugno e sono stati quindi messi a confronto.
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Set1 (cGy) Set2(cGy) Set1- Set2 (cGy) Set1\Set2 (%)
CAX 93,93 93,37 0,55 0,58
Max 95,08 94,65 0,43 0,45
Table 3.7.: Sono riportati il valore di dose sull'asse CAX e quello di dose massima rivelata
nel campo, relativi al campo acquisito il 6 Giugno (Set1) e il 10 Giugno (Set2).
Le ultime due colonne riportano rispettivamente la diﬀerenza di tali valori,
e il rapporto percentuale. Si noti come le diﬀerenze rientrino nella normale
oscillazione dei valori restitutiti da EPID.
Per un'analisi maggiornmente accurata si riportano anche i proﬁli dei due campi messi a
confronto, e quindi un'analisi della risposta spaziale lungo i tre proﬁli Y acquisiti in tre posizioni
diverse lungo l'asse X.
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Proﬁlo Y:
a)
b)
c)
Figure 3.8.: Confronto del proﬁlo Y dei canpi acquisiti delle due diverse date a) al centro
del campo; b) spostandosi di 2 cm verso destra; c) spostandosi di 3 cm verso
destra. La linea blu indica la diﬀerenza percentuale.Si noti come nella parte
sinistra del proﬁlo (ovvero nella parte alta del campo in quanti si tratta
del proﬁlo Y) vi sia una diﬀerenza percentuale di dose rivelata che va ad
aumentare man mano che si sposta il proﬁlo nella parte destra del campo.
Ciò rivela una disuniformità nel campo acquisito in assenza di Calibration
Set.
Si osserva anche il proﬁlo rivelato lungo l'asse X dei due campi:
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Figure 3.9.: Confronto del proﬁlo X dei canpi acquisiti delle due diverse date. La dif-
ferenza difatti va ad aumentare nella parte destradel campo (ﬁno al 2%), ciò
conferma quanto osservato precedentemente nel proﬁlo Y.
Confronto tra il 28 Giugno e il 2 luglio:
nella tabella seguente sono riportati il valore di dose sull'asse CAX e quello di dose massima
rivelata nel campo, relativi al campo acquisito il 28 Giugno (Set1) e il 2 Luglio (Set2).
Set1 (cGy) Set2(cGy) Set1- Set2 (cGy) Set1\Set2 (%)
CAX 93,69 94,13 -0,45 -0,47
Max 95,08 95,62 -0,53 -0,56
Table 3.8.: Le ultime due colonne riportano rispettivamente la diﬀerenza di tali valori,
e il rapporto percentuale. Si noti come le diﬀerenze rientrino nella normale
oscillazione dei valori restitutiti da EPID.
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Proﬁlo Y:
a)
b)
Figure 3.10.: Confronto del proﬁlo Y dei canpi acquisiti delle due diverse date a) al centro
del campo; b) spostandosi di 2 cm verso destra. La linea blu indica la
diﬀerenza percentuale. Anche in questo caso la diﬀerenza va ad aumentare,
sebbene in musura minore rispetto al caso precedente.
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Poﬁlo X:
Figure 3.11.: Confronto del proﬁlo X dei canpi acquisiti delle due diverse date. La dif-
ferenza anche qui va ad aumentare nella parte destra del campo( anche se in
questo caso si tratta di una diﬀerenza negativa), sebbene di minore entità.
Confronto tra il 18 e il 19 Maggio:
In questo caso la data in cui è stato salvato il CS è il 19 Maggio.
Set1 (cGy) Set2(cGy) Set1- Set2 (cGy) Set1\Set2 (%)
CAX 95,03 95,40 -0,36 -0,37
Max 96,56 96,75 -0,19 -0,20
Table 3.9.: Sono riportati il valore di dose sull'asse CAX e quello di dose massima rivelata
nel campo, relativi al campo acquisito il 18 Maggio (Set1) e il 19 Maggio
(Set2). Le ultime due colonne riportano rispettivamente la diﬀerenza di tali
valori, e il rapporto percentuale. Si noti come le diﬀerenze rientrino nella
normale oscillazione dei valori restitutiti da EPID.
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Proﬁlo Y:
a)
b)
c)
Figure 3.12.: Confronto del proﬁlo Y dei canpi acquisiti delle due diverse date a) al centro
del campo; b)spostanosi di 2 cm verso destra; c) spostandosi di 3 cm verso
destra.La linea blu indica la diﬀerenza percentuale. Anche qui sebbene
la diﬀerenza sia diminore entità rispetto al primo caso, questa va a d au-
mentare man mano che si sposta il proﬁlo verso destra, pssando da ∼ 0, 2%
a quasi 1,2% in corrispondenza del picco massimo.
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Proﬁlo X:
Figure 3.13.: Confronto del proﬁlo X dei canpi acquisiti delle due diverse date. La dif-
ferenza anche qui va ad aumentare nella parte destra del campo.
Confronto tra il 15 e il 20 Giugno:
In questo caso la data in cui è stato salvato il CS è il 20 Giugno.
Set1 (cGy) Set2(cGy) Set1- Set2 (cGy) Set1\Set2 (%)
CAX 94,02 93,75 0,27 0,29
Max 95,24 95,15 0,09 0,10
Table 3.10.: Sono riportati il valore di dose sull'asse CAX e quello di dose massima rive-
lata nel campo, relativi al campo acquisito il 15 Giugno (Set1) e il 20 Giugno
(Set2). Le ultime due colonne riportano rispettivamente la diﬀerenza di tali
valori, e il rapporto percentuale. Si noti come le diﬀerenze rientrino nella
normale oscillazione dei valori restitutiti da EPID.
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Proﬁlo Y:
a)
b)
Figure 3.14.: Confronto del proﬁlo Y dei canpi acquisiti delle due diverse date a) al cen-
tro del campo; b)spostanosi di 2 cm verso destra. .La linea blu indica la
diﬀerenza percentuale. Anche qui sebbene la diﬀerenza sia diminore entità
rispetto al primo caso, questa va a d aumentare man mano che si sposta il
proﬁlo verso destra, pssando da ∼ 0, 1% a quasi 0,7% in corrispondenza del
picco massimo.
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Proﬁlo X:
Figure 3.15.: Confronto del proﬁlo X dei canpi acquisiti delle due diverse date. La dif-
ferenza in questo caso aumenta nella parte sinistra del campo.
Dunque la mancata acquisizione del calibration set, causa una variazione nella dose rivelata
lungo l'asse X e Y che arriva a superare l'1%.
Come ulteriore veriﬁca, si sono acquisiti due campi di area 10×10 cm2, prima che nel giorno
in questione venisse acquisito il calibration set. Successivamente, si è eﬀettuato il settaggio di
Dark Field e Flood Field, ed una volta salvato il calibration set, è stata eﬀettuata nuovamente
l'acquisizione del campo 10×10 cm2. Il setup è stato mantenuto invariato per tutti e tre i campi:
• Energia nominale dell'acceleratore: 6 MV;
• SSD: 150 cm;
• MU: 100.
A questo punto viene stimata la variazione dei valori di dose sul proﬁlo lungo l'asse X, per poter
dare un'idea della disuniformità in termini di dose rivelata. Sono stati presi in considerazione i
dati corrispondenti a un intorno dell'asse centrale del proﬁlo compresi in un range di 129 mm.
Avendo un valore di dose per millimetro si dispone quindi di un vettore di 259 valori (129+129+ lo
zero). Si è calcolata la deviazione standard e l'errore percentuale, come rapporto tra la varianza
stessa e la media dei valori del vettore. Si è ripetuta tale analisi per i tre campi di 10× 10 cm2
(due acquisiti prima del calibration set e uno acquisito dopo):
Campo Devi.St Errore%
Pre Calibration set-1 1,435 1,51%
Pre Calibration set-2 1,434 1,52%
Post Calibration set 1,280 1,37%
Table 3.11.: L'errore appare più basso nel caso in cui l'acquisizione del campo è preceduta
da un opportuno settaggio del calibration set. Di fatti in questo caso si ha un
errore nell'ordine dell'1%. Facendo la stessa analisi sui due campi acquisiti
prima del calibration set si ha una valore di errore percentuale ∼ 2%.
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È quindi opportuno tenere presente per le successive acquisizioni che conviene sempre salvare
un nuovo calibration set prima di eﬀettuare qualunque acquisizione.
Il rivelatore utilizzato mostra dunque delle incongruenze spaziali che possono in parte essere
ridotte eﬀettuando un'adeguata calibrazione prima di eseguire qualunque tipo di misura.Tut-
tavia è comunque opportuno eﬀettuare un'analisi maggiormente approfondita sulla variazione di
risposta del rivelatore sia temporale che spaziale.
3.5. Analisi variazione giornaliera della risposta dell'EPID
mediante l'acquisizione di archi in aria
L'analisi seguente è stata eﬀettuata per osservare quali diﬀerenze presentassero archi di campi
10×10 cm2 acquisiti in giorni diﬀerenti, e se tali eventuali variazioni dipendessero dalla distanza
temporale.
Ogni giorno vengono acquisite in aria le immagini campionate durante l'erogazione di un arco
con impostati i collimatori principali ﬁssi a 10×10 cm2 di apertura; l'acquisizione di ciascuna
immagine avviene in automatico mediamente ogni 2-3 gradi. L'idea è quella di prendere alcuni
di questi, analizzzarli mediante Dosimetry Check in modo da valutare come quest'ultimo calcola
la distribuzione di dose per ciascuno di essi, ed inﬁne confrontare tra loro queste distribuzioni.
I campi analizzati sono acquisiti nelle seguenti condizioni di setup:
• Energia nominale dell'acceleratore: 6 MV;
• Unità Monitor: 200;
• SSD: 150 cm;
• Area: 10×10 cm2.
Dal planning sono state inviate le immagini relative ad un fantoccio acqua-equivalente, di di-
mensioni 30x30x20 cm sul quale DC riporta le mappe di dose ricavate dalle immagini EPID
dell'arco.
Quello che si vede su DC è quindi un set di immagini, una per ciascuna slice, che sarà numerata
e individuata da tre coordinate che indicano la posizione, espressa in cm, lungo gli assi X,Y e Z.
In particolare, l'asse X è parallelo al piano su cui giace il rivelatore in direzione trasversale, l'asse
Y è direzionato lungo l'asse del fantoccio, l'asse Z è ortogonale al piano del rivelatore e parallelo
alla direzione del fascio incidente.
Per l'analisi si è scelta la slice18 in quanto si trova alle coordinate (0;0,5;0) e quindi in posizione
centrale rispetta all'asse Y,poiché, essendo quindi molto vicina all'asse del fascio, il segnale qui
sarà più uniforme.
Quindi quello che si è fatto è stato prendere il proﬁlo 1D lungo l'asse X e lungo l'asse Z.
L'immagine dell'arco la si può osservare in ﬁgura 3.16 :
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Figure 3.16.: Così appare l'immagine della slice 18: è possibile osservare due linee di
isodose a 80e 100 cGy. La retta in bianco rappresenta l'asse X .
Per tali proﬁli, vi è la possibilità di esportare un ﬁle in formato pdf che contiene tre colonne di
dati, ovvero posizione l'ungo l'asse espressa in cm, dose misurata da DosimetryCheck, espressa
in cGy, dose di riferimento calcolata dal piano, espressa in cGy.
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Figure 3.17.: Esempio di come appare il ﬁle PDF estratto dal proﬁlo 1D: in alto a sinistra
sono riportate alcune caratteristiche del software e il nome del paziente, in
questo casi si p scelto CMS Phantom. In alto a sinistra è riportata la
data e l'orario nei quali è stata eseguita l'analisi. Più in basso al centro, la
directory in cui è salvato il ﬁle stesso. Sotto a ciò le tre colonne sopracitate.
A questo punto si sono presi i dati di dose relativi a due date diverse e si sono sottratti ad uno
ad uno, ottenendo così una colonna contenente le diﬀerenze tra le dosi registrate per ciascuna
posizione dell'asse. Il vettore diﬀerenza è stato graﬁcato per osservare come esso varia in funzione
della posizione, e quindi come variano le diﬀerenze tra le dosi prese in due diversi giorni. Inﬁne per
quantiﬁcare tutto ciò è stata calcolata la deviazione standard del vettore diﬀerenza. Per questo
tipo di analisi sono state scelte acquisizioni eﬀettuate in giorni diversi sia distanti nel tempo
diverse settimane, in modo tale da vedere se esiste una qualche correlazione tra la deviazione dei
valori di dose e il tempo trascorso tra due acquisizioni diverse. Tale operazione è stato svolto sia
lungo l'asse X che lungo l'asse Z.
3.5.1. Analisi lungo l'asse X
Confronto tra il 2 e il 4 Marzo:
Per prima cosa si sono messi a confronto i due proﬁli di dose in funzione della posizione lungo
l'asse.
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Figure 3.18.: si noti come la quantità di dose depositata lungo l'asse vada ad aumentare
verso il centro rimanendo poi costante per circa 10 cm, e inﬁne scende
nuovamente sino a 0. Tale andamento è chiaramente dovuto al fatto che la
zona centrale rappresenta proprio l'area di irraggiemento del campo 10×10
cm2. Si noti inoltre come i due andamenti coincidano a prima vista, quasi
del tutto.
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L'andamento della diﬀerenza dei valori di dose in funzione della posizione lungo l'asse X è
riportata in ﬁgura :
Figure 3.19.: Andamento diﬀerenze: si noti come alll'interno del campo le diﬀerenze di
dose oscillino tra 0,1 e -0,-1 cGy. All'esterno di questo range aumentano
man mano che ce ne allontaniamo.
Le variazioni in fase di terapia si traducono un possibile sovradosaggio al di fuori del target,
in aree che potrebbero orspitare organi a rischio di radiosensibilità. Quindi è opportuno fare
attenzione in questo senso.
Di seguito in tabella sono riportati i valori medi delle diﬀerenze, la deviazione standard e la
diﬀerenza percentuale rispetto alla dose media depositata nell'acquisizione del 2 Marzo.
Media diﬀerenze (cGy) Deviazione standard diﬀerenze(cGY) Diﬀerenze %
0,174 0,255 0,21%
Table 3.12.: Valori percentuali si trovano al di sotto dell'1% e ciò indica una certa co-
erenza tra i due set di dati.
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Confronto tra il 18 e il 19 Aprile:
Si ripete l'analisi confrontando nuovamente due giorni vicini. Prendendo due acquisizioni
eﬀettuate in due date consecutive si hanno le medesime variazioni viste nei casi precedenti:
Figure 3.20.: Anche in questo caso le variazioni presentano picchi all'esterno del campo.
Media diﬀerenze (cGy) Deviazione standard diﬀerenze(cGY) Diﬀerenze %
0,136 0,176 0,16%
Table 3.13.: I valori riportati sono dello stesso ordine di grandezza del caos precedente.
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Confronto tra il 4 Marzo e il 4 Aprile:
La medesima operazione la si è svolta prendendo in considerazione due acquisizioni eﬀettuate
a distanza di un mese.
Figure 3.21.: L'andamento delle diﬀerenze è del tutto simile a quello osservato nel caso
precedente. anche qui si osserva lo stesso picco laterale situato a∼3 cm
sull'asse X.
Media diﬀerenze (cGy) Deviazione standard diﬀerenze(cGY) Diﬀerenze %
0,224 0,400 0,27%
Table 3.14.: Anche in questo caso si notano dei valori al di sotto dell'1% come diﬀerenza
percentuale e media e deviazione standard vicine allo zero.
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Confronto tra il 2 Marzo e il 16 Giugno:
Sono state inﬁne scelte due date molto lontane tra loro temporalmente:
Figure 3.22.: Anche qui non si notano variazioni particolarmente ampie nella zona cen-
trale. Questo conferma il fatto che le diﬀerenze non vanno a cumularsi
nel tempo. Tuttavia i picchi esterni si ritrovano anche qui nella medesima
posizione degli latri casi.
Media diﬀerenze (cGy) Deviazione standard diﬀerenze(cGY) Diﬀerenze %
0,178 0,245 0,21%
Table 3.15.: I valori riportati stanno nello stesso ordine i grandezza dei casi visti
precedentemente.
Si è inﬁne riportato un confronto tra gli andamenti delle diﬀerenze osservati sino ad ora:
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Figure 3.23.: Andamento di tutte le diﬀerenze messe a confronto. L'andamento è lo stesso
il che conferma l'ipotesi precedente. Si noti come le variazioni siano tra lori
molto simili, sia nella parte centrale che in quella laterale.
L'analisi eﬀetutata dimostra che gli archi acquisiti presentano una certa stabilità in termini di
dose distrubuita all'interno del campo erogato. Tuttavia all'esterno di esso sono sempre presenti
delle variazioni che vanno da 1 a 2 cGy all'incirca (e quindi nell'ordine dell'1% in quanto la dose
erogata è pari a 2Gy). Questo si spiega con il fatto che nella zona esterna del proﬁlo vi è anche
una componente di dose dovuta alla radiazione diﬀusa dalla zona centrale. Tuttavia il fatto
che le variazioni siano si presentino in prossimità delle medesime coordinate spaziali potrebbe
denotare una variazione della posizione relativa dell'EPID rispetto all'asse del fascio, e anche
della posizione delle ganasce del collimatore. Ciò è dovuto all'eﬀetto della gravità che agisce su
tali parti meccaniche durante la rotazioen del gantry.
Per confermare tali risultati si è ripetuta la medesima analisi lungo l'asse Z:
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3.5.2. Analisi lungo l'asse Z
Figure 3.24.: Andamento delle diﬀerenza (dall'alto verso il basso) tra il 2 e il 4 Marzo-
tra il 18 e il 19 Aprile.
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Figure 3.25.: Andamento delle diﬀerenza (dall'alto verso il basso): tra il 4 Marzo e il 4
Aprile- tra il 2 Marzo e il 16 Giugno.
71
3. Analisi delle criticità connesse a un dispositivo di rivelazione planare della dose
Anche in questo caso gli andamenti sono molto simili, così come i valori ricavati:
Media (cGy) Deviazione standard Diﬀerenze %
2 Marzo-4 Marzo 0,104 0,163 0,09%
18 Aprile-19 Aprile 0,190 0,301 0,17%
4 Marzo-4 Aprile 0,169 0,156 0,15%
2 Marzo-16 Giugno 0,116 0,181 0,11%
Table 3.16.: Come nel caso precedente, si osservano deviazioni minime della distribuzione
di dose tra le acquisizioni eﬀettuate in date diverse e tali deviazioni sono
indipendenti dall'intervallo di tempo trascorso. Anche qui le variazioni sono
quasi nulle al centro e si accentuano ai lati dell'asse.
Si è ritenuto opportuno calcolare le medesime quantità suddividendo però questa volta, i dati
IN campo da quelli esterni.
Asse X
Media (cGy) Deviazione standard Diﬀerenze %
2 Marzo-4 Marzo 0,06 0,073 0,04%
18 Aprile-19 Aprile 0,086 0,107 0,06%
4 Marzo-4 Aprile 0,036 0,073 0,03%
2 Marzo-16 Giugno 0,052 0,082 0,06%
Asse Z
Media (cGy) Deviazione standard Diﬀerenze %
2 Marzo-4 Marzo 0,029 0,045 0,02%
18 Aprile-19 Aprile 0,065 0,065 0,05%
4 Marzo-4 Aprile 0,074 0,067 0,05%
2 Marzo-16 Giugno 0,047 0,070 0,03%
Table 3.17.: Tabelle riportante i dati di media, deviazione standard e variazione per-
centuale dei dati relativi ai pixel che cadono all'interno del campo di acqui-
sizione. Prevedibilmente si hanno valori molto bassi sia per l'asse X che per
l'asse Z il che indica una buona stabilità.
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Asse X
Media (cGy) Deviazione standard Diﬀerenze %
2 Marzo-4 Marzo 0,173 0,300 0,21%
18 Aprile-19 Aprile 0,160 0,159 0,28%
4 Marzo-4 Aprile 0,317 0,376 0,38%
2 Marzo-16 Giugno 0,240 0,243 0,42%
Asse Z
Media (cGy) Deviazione standard Diﬀerenze %
2 Marzo-4 Marzo 0,181 0,146 0,22%
18 Aprile-19 Aprile 0,277 0,137 0,34%
4 Marzo-4 Aprile 0,312 0,303 0,38%
2 Marzo-16 Giugno 0,189 0,156 0,23%
Table 3.18.: Tabelle riportanti i valri di media deviazione standard e diﬀerenza per-
centuale dei dati relativi ai pixel che cadono all'esterno del campo di ac-
quisizione. In questo secondo caso si hanno ovviamente deviazioni più alte,
che comunque rientrano nel range delle variazioni del dispositivo.
In deﬁnitiva si può aﬀermare che L'EPID ha una buona riproducibilità temporale, specialmente
per ciò che concerne gli archi. Al contempo però, mostra delle ampie variazioni spaziali all'esterno
del volume intercettato dal fascio. Le variazioni esterne al volume di acquisizione potrebbero
essere dovute all'errore di posizionamento dell'EPID al di sotto del fascio, che staticamente è al
di sotto del millimetro, ma a causa dell'eﬀetto gravità che ne fa variare la posizione durante la
rotazione può superare questo errore tipico, come riportato negli articoli citati nel capitolo 2.
3.6. Analisi della risposta spaziale dell' EPID
Dalle analisi eﬀettuate sino ad ora appare evidente una certa disuniformità di risposta spaziale
del rivelatore, si è quindi deciso di indagare su ciò.
Per questo motivo è stata acquisita una serie di 5 campi quadrati facendo traslare l'EPID
nella posizione desiderata ad ogni acquisizione, di modo da irraggiare con lo stesso campo, zone
diverse della superﬁcie, per poter poi confrontare la risposta nelle varie aree. Le condizioni di
set-up sono le seguenti:
• Dimensione campo: 5x5 cm2
• Il dose rate è stato lasciato impostato a 300 MU/minuto, di conseguenza la durata di
ciascuna acquisizione è di 40 secondi.
• Energia nominale dell'acceleratore: 6 MV;
• MU= 100
• SSD= 150 cm.
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Si è portato inizialmente l'EPID alla posizione centrale, ovverossia la posizione tale che il fascio
uscente dall'acceleratore irraggi il centro dell'EPID stesso. Fissata tale posizione è stato erogato
il primo campo, individuato dalle coordinate (0;0) nel piano (X;Y). A questo punto si è fatto
traslare l'EPID per modiﬁcarne la posizione rispetto al fascio facendo si che venisse irraggiata di
volta in volta una parte diversa della superﬁcie dello stesso. Si è ripetuta la medesima procedure
5 volte in tutto, acquisendo un'immagine per ciascuna posizione.
La posizione dei campi si riferisce alla posizione dell'asse dell'EPID per un osservatore che si
trovi con il gantry di fronte a se:
• Campo centrale: coordinate (0;0) cm;
• In basso a sinistra: coordinate (5;5) cm;
• In alto a sinistra: coordinate (-5;5) cm;
• In basso a destra: coordinate (5;-5) cm;
• In alto a destra: coordinate (-5;-5) cm.
Le immagini così acquisite sono state aperte mediante il programma SNC Patient che ne permette
la visualizzazione e l'analisi.
In prima istanza è stata aperta nel set1 l'immagine corrispondente al campo centrale, e nel set2
le immagini corrispondenti alle altre posizioni per veriﬁcare che fossero collocate correttamente,
come si può osservare in ﬁgura 3.26 :
Figure 3.26.: Esempio di come si presentano le immagini aperte dal programma: in alto
a sinistra (set1) l'immagine presa centralmente; nel quadrante in alto a
sinistra (set2) l'immagine in posizione (5;-5); nel quadrante in basso a destra
il confronto tra le diagonali delle due immagini.
La posizione alla quale sono state acquisite le immagini è da ritenersi corretta. Successivamente
la posizione delle immagini è stata modiﬁcata in modo da riportarle tutte al centro e poterle così
confrontare. L'idea è che essendo le 5 immagini acquisite lo stesso giorno con il medesimo
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set-up sperimentale dovrebbero essere tra loro perfettamente identiche qualora la risposta fosse
la medesima per tutti i diodi facenti parte del rivelatore. Dunque andando a confrontare tra loro
i proﬁli dovremmo ottenere la medesima curva
. Si è quindi aperta l'immagine del quadrato centrale nel set1, consecutivamente nel set2 è
sono state aperte le immagini relative ai 4 quadrati, questa volta traslandole opportunamente
lungo gli assi, in modo che fossero anch'esse centrate sullo zero. In tal modo è stato possibile
sovrapporre l'immagine acquisita al centro con tutte le altre.
Quadrato (rispetto al quadrato centrale) Analisi γ (%)
Basso DX 96,1
Alto DX 96,1
Alto SX 97,6
Basso SX 97,2
Table 3.19.: analisi gamma eﬀettuata confrontando il campo centrale con i gli altri 4
campi acquisiti.
Dall'analisi eﬀettuata con SNC appare una diﬀerenza piuttosto evidente: solo il 96% dei punti
passa il test della gamma e ciò mette in evidenza il fatto che all'incirca il 4% dei punti non
coincidono.
Per un'analisi più accurata sono presi in considerazione i valori di dose in prossimità dell'asse
del campo centrale. Escludendo così le diﬀerenze relative ai pixel periferici che sarebbero inﬂuen-
zati dalla penombra del fascio. In particolare, per determinare l'intorno utile allo scopo, è stato
isolato un quadrato più piccolo formato dai pixel corrispondenti ad un valore di dose pari al 99%
del pixel centrale.
Abbiamo quindi ottenuto 5 matrici, una per ciascun campo acquisito di 39×39 pixel. Ora
prendendo come riferimento il campo acquisito al centro del rivelatore, si sono sottratti ad esso
i valori di dose pixel per pixel, relativi agli altri quattro campi acquisiti. Il risultato sono state
quattro matrici di pixel 39×39 in cui ciascun pixel è associato un valore di diﬀerenza in dose
assoluta tra il quadrato centrale e tutti gli altri.
I valori così ottenuti sono stati posti in un graﬁco bidimensionale, associando un colore diverso
a ciascun valore.
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Figure 3.27.: Mappa di dose data dalla diﬀerenza tra il quadrato centrale (0;0) e quello
posto in basso a destra (5;-5). Le diﬀerenze vanno da ∼0,7 a 1,6 cGy
denotando una certa variabilità nella risposta spaziale.
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Figure 3.28.: Mappa di dose data dalla diﬀerenza tra il quadrato centrale (0;0) e quello
posto in alto a destra (-5;-5). Le diﬀerenze per la maggiorn parte si trovano
al di sonno di 1 cGy, tuttavia si osservi la zona gialla e arancione corrispon-
dente a diﬀerenze che vanno da 1 a 1,2 cGy.
77
3. Analisi delle criticità connesse a un dispositivo di rivelazione planare della dose
Figure 3.29.: Mappa di dose data dalla diﬀerenza tra il quadrato centrale (0;0) e quello
posto in alto a sinistra (-5;5). Vi sono diﬀerenze piuttosto ampie nella parte
sinistra con valori tra 1,3 e 2 cGy.
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Figure 3.30.: Mappa di dose data dalla diﬀerenza tra il quadrato centrale (0;0) e quello
posto in basso a sinistra (5;5).nella parte alta le diﬀerenza arrivano a quasi
2,5 cGy.
Per avere anche un confronto numerico, si è calcolata per ciascuna mappa di dose la deviazione
standard dei valori ed errore percentuale, quest'ultimo è dato dal rapporto tra la media dei valori
della matrice diﬀerenza e media tra i valori della matrice centrale:
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Dev. st. (cGy) Deviazione % Max (cGy) Min (cGy)
Centro-basso Dx 0,812 1,16% 2,46 -0,70
Centro-alto Dx 0,344 1,15% 2,00 0,293
Centro-alto Sx 0,733 0,81% 1,76 -0,91
Centro-basso Sx 0,178 0,91% 1,22 0,45
Table 3.20.: Si noti una deviazione standard maggiore per i valori nella parte inferiore
del rivelatore (guardando il gantry). Per quanto riguarda invece gli errori
percentuali, si assestato tutti intorno all'1%. Tuttavia nella parte sinistra
tali valori sono maggiori rispetto alla parte destra. I valori massimi e minimi
comunque, denotano una variabilità dei valori che va dai 2 ai 3 cGy sulla
superﬁcie del rivelatore.
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Inizialmente si è reso necessario acquisire nuovamente i campi di dimensione crescente a MU
ﬁsso frapponendo diversi spessori d'acqua. Questi erano stai inizialmente acquisiti per calcolare
il deconvolution kernel in acqua e quindi deﬁnire come il software interpreta fasci di diversa
dimensione e diversa attenuazione. Tuttavia questi era stato ricavato basandosi su misure eseguite
con un setup errato, e ciò causava erori non trascurabili nei risultati. Nel particolare, in questo
caso è stato implementato il lettino nel calcolo aggiungendo il suo spessore nel ﬁle relativo a
ciascuna misurazione, ovvero a 11 mm di spessore eﬀettivo e poi convertito in spessore d'acqua.
Per lo stesso motivo sono stati acquisiti nuovamente anche gli Output Factor, in quanto quelli
utilizzati ﬁnora (estratti dal TPS) non sono risultati consistenti. Questa inconsistenza porta ad
un calcolo degli Sc errato, in particolare con valori degli Sc non monotonicamente crescenti con
le dimensioni di campo. Allora si è pensato di misurare gli Sc,p per capire quale fosse il problema
con i dati del TPS e poi misurare anche gli Sc in modo tale che sarà garantita la correttezza e
l'indipendenza di questi valori ottenendo di conseguenza una maggiore correttezza nel ﬁtting del
dose kernel. Il problema sta nel fatto che non esiste un protocollo standardizzato per la misura
di questi valori, di conseguanza ciscun software per il piano di trattamento può utilizzare una
procedura diversa.
4.1. Misura degli Output Factor e degli Scatter Factor
Il total scatter factor Sc,po Output Factor, rappresenta la quantità totale di scattering, (il volume
di scattering) dovuta sia a al fantoccio che al collimatore. Di fatti esso è dato dal prodotto delle
due componenti distinte:
Sc,p = Sp · Sc
Dove:
• Sp è il phantom scatter factor ossia il volume di scattering dovuto unicamente al fantoccio
(in questo caso l'EPID funge da fantoccio). Corrisponde quindi al contributo di risposta del
fantoccio per un dato setup di misura (SSD e profondità). Sono dunque valori "standard"
tabulabili;
• Sc è il collimator scatter factor ossia la componente di scattering dovuta al collimatore.
Per poter lanciare il ﬁtting del dose kernel per Dosimetry Check è necessario disporre degli
Sc, e vanno quindi misurati gli Sc,p.
Per ricavare gli output factor si è utilizzata una camera Farmer collegata ad un elettrometro.
Poiché l'interesse ricade su una misura ricollegata al volume di scattering, si è reso necessario
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l'utilizzo di una camera la cui risposta sia quanto più possibile isotropa. Per il setup si è posta
la camera in corrispondenza dell'isocentro, quindi a 100 cm dalla sorgente. Poiché quello che
interessa è la dose misurata al build-up era necessario che la camera fosse posta in acqua alla
profondità di 10 cm o, alternativamente, porre su di essa 5 cm di acqua solida. Per tale motivo,
si è posta la camera all'interno di un fantoccio geometrico. Quest'ultimo, di dimensioni 30×30×2
cm3, presenta una cavità cilindrica atta ad ospitare la camera posta in corrispondenza di metà
del suo spessore. La camera si trovava dunque ad 1 cm di profondità e poiché lo spessore richiesto
è 5 cm, si è reso necessario sovrapporre altri due fantocci di dimensioni 30×30×2 cm3. Dunque
la distanza tra sorgente e superﬁcie del fantoccio è pari a 95 cm.
In ﬁgura 4.1 è possibile osservare il setup utilizzato:
Figure 4.1.: Setup utilizzato per ricavare gli Output Factor: si noti centralmente il fan-
toccio posto al di sotto del gantry e la camera Farmer posta al suo interno.
Come da protocollo si sono ﬁssate le MU a 100 e il dose rate a 600 MU/minuto. Si è quindi
collegata la camera ad un elettrometro posto al di fuori del bunker in modo che quanto letto dalla
camera stessa, possa essere visualizzato dallo sperimentatore. Viene impostato in modo tale che
restituisca il valore della dose in nC. A questo punto, una volta deﬁnito il setup sperimentale,
sono state eﬀettuate diverse acquisizioni, variando ogni volta l'apertura di campo, e registrando
il valore di dose in nC restituito dall'elettrometro. Questo perché ovviamente a parità di SSD il
volume di scattering dipenderà dalle dimensioni di campo irraggiato.
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I dati sono riportati nella seguente tabella:
Dimensioni campo (cm2) Dose (nC)
10×10 16,35
3×3 13,79
4×4 14,71
5×5 15,12
7×7 15,69
15×15 16,96
20×20 17,35
30×30 17,82
10×10 16,35
Table 4.1.:
Gli Output factor sono dati da:
OF =
Dosei
Dose10x10
Dove:
• Dosei= valore di dose espresso in nC per il campo i-esimo;
• Dose10x10= valore di dose espresso in nC per il campo 10×10 cm2.
Si avrà quindi:
Dimensioni campo (cm2) Dose (nC) Sc,p
10×10 16,35 1
3×3 13,79 0,843
4×4 14,71 0,900
5×5 15,12 0,926
7×7 15,69 0,963
15×15 16,96 1,037
20×20 17,35 1,061
30×30 17,82 1,090
10×10 16,35 1
Table 4.2.: Si osservi come il valore di OF aumenti all'aumentare delle dimensioni del
campo, ﬁno ad arrivare ovviamente a 1 per il campo 10×10, per poi superare
tale valore per i campi più grandi.
Poiché si necessita anche di acquisire campi più piccoli viene sostituita la camera con un'altra
di dimensioni minori, ma sempre a geometria cilindrica (cc01). Si è quindi eﬀettuata una seconda
serie di acquisizioni con campi 1×1, 2×2 e 3×3 cm2:
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Dimensioni campo (cm2) Dose (nC) Sc,p
1×1 219 0,711
2×2 255.5 0,830
3×3 267 0,867
10×10 308 1
Table 4.3.: Output Factor ricavati come descritto.
Si è quindi ricavato il graﬁco relativo all'andamento degli Output factor in funzione della
dimensione del campo.
Figure 4.2.: Output Factor in funzione dell'apertura di csmpo.
Successivamente si è passati alla misura degli scatter factor. Il procedimento è del tutto
simile al caso precedente, ma diﬀerisce il setup. In questo caso infatti, poiché si vuole valutare
unicamente la componente di scattering data dal collimatore, viene misurata la dose in aria
dovuta al fascio che colpisce direttamente la camera senza porre alcuno strato di build-up. Per
tale motivo la camera di Farmer viene posta in aria, in corrispondenza dell'isocentro del sistema,
in modo da risultare parallela all'asse del fascio. Per far ciò è stata ﬁssata ad un supporto come
è possibile osservare in ﬁgura:
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Figure 4.3.: Secondo setup per la camera a ionizzazione: si osserva la camera Farmer
posta verticalmente al di sotto del fascio di modo da risultare maggiormente
sensibile per campi piccoli.
I valori di dose restituiti dalla camera per i relativi campi sono:
Dimensioni campo (cm2) Dose (nC)
1×1 9,146
1×1 9,16
2×2 12,86
2×2 12,8
3×3 13,04
3×3 13,06
5×5 13,37
5×5 12,86
10×10 13,83
10×10 13,89
15×15 14,08
15×15 14,11
20×20 14,22
20×20 14,23
Table 4.4.: Apertura di campo e relativa misura di dose in nC ottenuta mediante la
camera.
Si noti come in questo caso, trattandosi di una misura soggetta ad una possibilità di errore
maggiore a causa della posizione della camera, le acquisizioni siano state eﬀettuate due volte. I
collimator scatter factor (Sc) sono stati ricavati dal rapporto tra la media delle dosi del campo
i-esimo e la media delle dosi del campo 10×10:
Sc =
Media(Di)
Media(D10x10)
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Sc
0,660
0,926
0,942
0,966
1
1,017
1,026
Table 4.5.: Scatter Factor ottenuti come descritto.
Per cui l'andamento in funzione dell'aeprtura di campo sarà:
Figure 4.4.: Si noti che il dato relativo al campo 1×1 cm2 è stato eliminato in quanto
non seguiva l'andamento di tutti gli altri dati. La ragione è da ricondurre
al fatto che l'area della superﬁcie sia troppo piccola aﬃnché la dose possa
essere misurata in maniera corretta utilizzando la camera di Farmer. In
queste condizioni l'andamento è comunque quello voluto.
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4.2. Approccio successivo al ricalcolo del deconvolutionm
kernel
Dopo aver eﬀettuato il ﬁtting del deconvolution kernel in maniera corretta si è provato nuova-
mente ad aprire le immagini in aria confrontando la dose misurata da DC con quella calcolata
dal piano. Come già fatto precedentemente per questa analisi vengono utilizzati i campi 10×10
cm2 erogati giornalmente in aria con il setup già descritto precedentemente. Ciascuno di essi
viene ovviamente calibrato con se stesso. I risultati sono riportati nella seguente tabella:
Figure 4.5.: Si è scelto di mettere in evidenza le linee di isodose a 80 cGy ed a 100 cGy.
La linea verde è quella relativa al piano di trattamento, mentre quella in
viola rappresenta la dose misurata mediante DC. Gli asterischi indicano i
punti in cui la dose depositata è maggiore. In rosso la massima diﬀerenza
di dose, in azzurrola minima.Si noti come in questo caso le linee di isodose
combacino bene.
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Dal report si ha:
Punto Isocentro Max
Coordinate (0;0;0) cm (0;0;8,5) cm
Dose misurata (cGy) 79.5 122.9
Dose calcolata (cGy) 79.9 122.9
Diﬀerenza % -0,44% 0.05%
Si osservino i risultati anche nel caso in cui si analizzino immagini acquisite in transit:
Figure 4.6.: Campo 10×10 in transit.
dal reporto si ricava:
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Punto Isocentro Max
Coordinate (0;0;0) cm (0;0;8,5) cm
Dose misurata (cGy) 80.1 123.8
Dose calcolata (cGy) 79.8 123.2
Diﬀerenza % 0.47 % 0.54 %
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Sono stati quindi acquisiti campi di dimensione diversa, mantenendo invariate tutte le con-
dizioni di setup per osservare come si comporta DC in questi casi:
Figure 4.7.: In alto: campo 3×3 cm2. In basso: campo 5×5 cm2
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Punto Isocentro Max
Coordinate (0;0;0) cm (0;0;8,5) cm
D. mis. (cGy) 65.2 110.7
D. calc. (cGy) 64.7 109.2
Diﬀerenza % 0.79 % 1.36 %
Punto Isocentro Max
Coordinate (0;0;0) cm (0;0;8,5) cm
D. mis. (cGy) 71.2 116.7
D. calc. (cGy) 70.6 114.7
Diﬀerenza % 0.96% 1.74
Table 4.6.: A sinistra: report puntuale per il campo 3×3 cm2. A destra: report puntuale
per il campo 5×5 cm2
Inﬁne si è provato a confrontare le immagini acquisite nella parte superiore del lettino, dove
si trova la già citata struttura centrale. In aggiunta si è pensato di operare una modiﬁca alle
strutture relative al lettino, create dal TPS di mondo da renderle più simili al caso reale: è stata
creata una nuova struttura ridisegnando il supporto centrale. È stato assegnato as essa un valore
di densità pari a 0,7 g/cm3, ovvero quella assegnata dal planning. Per quanto riguarda i binari
si sono abilitale i vuoti (holes) all'interno delle strutture in modo che la densità al loro interno
risulti uguale a quella dell'aria. Quest'ultima operazione è necessaria in quanto DC non riconosce
automaticamente i vuoti in tali strutture.
Le strutture sono mostrate in ﬁgura:
Figure 4.8.: Così si presentano le strutture facenti parte del lettino. In alto: in bianco
si nota la struttura centrale denominata guscio con i bracci aperi ai lati.
In viola la superﬁcie del lettino cui è assegnata densità 0. In basso: così
si presentano i bracci chiusi al centro del campo. Agli ovali interni è stata
assegnata densità nulla in quanto nel caso reale i bracci sono cavi. Si noti
inoltre che i bracci non sono perfettamente perpendicolari alla superﬁcie
del lettino, ma sono in posizione obliqua. Ciò rende maggiormente diﬃcile
l'ìimplementazione.
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Figure 4.9.: Campo 10×10 acquisito nella parte esterna del lettino: in bianco è rappre-
sentata la struttura detta guscio disegnata successivamente alla deﬁnizione
del piano.
Dalla ﬁgura 4.9 si può notare che le linee di isodose non coincidono perfettamente, la mo-
tivazione è da imputarsi al fatto che l'implementazione del ﬁtting del deconvolution kernel era
relativo ad un unico spessore di lettino. Per spessori diversi sarebbe opportuno eﬀettuare un
nuovo ﬁtting implementando quindi un diverso spessore. Si può dunque utilizzare il programma
ottimizzato al meglio solo relativamente alla parte di lettino per la quale è stato fatto il deconvo-
lution kernel. Se lo spessore del lettino cambia allora bisogna fare un nuovo deconvolution kernel
che include la quantità di spessore in più o in meno.
Difatti, dal report si ha:
Punto Isocentro
Coordinate (0;0;0) cm
Dose misurata (cGy) 78.6
Dose calcolata (cGy) 79.7
Diﬀerenza % 1.42 %
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Tuttavia, piuttosto che ricavare nuovamente il deconvolution kernel, si è pensato a procedere
in maniera più semplice, provando a forzare la densità delle strutture modiﬁcandola. Infatti
sebbene sia la stessa che viene assegnata in fase di trattamento, è possibile che l'algoritmo
di Eclipse mascheri l'inﬂuenza del lettino. In alcuni TPS infatti alcune densità non vengono
calcolate bene e per far riuscire il calcolo della dose in modo corretto è necessario utilizzare dei
valori errati.
La densità iniziale che DC o meglio, il TPS, assegna alla struttura è 0,7 g/cm3. Sono state
provate diverse densità, e si è in eﬀetti oservato che all'aumentare di tale valore la corrispondenza
tra linee isodose misurata e calcolata migliora sensibilmente. Si è inﬁne scelto un valore che
rappresentasse un compromesso tra risultato e scostamento dal valore di densità originale.
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Figure 4.10.: Dall'alto: densità a 0,8 g/cm3; densità a 1,2 g/cm3; dentsità a 1,4 g/cm3.Si noti
come al variare della densità del lettino le linee di isodose si avvicinino.
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Il miglioramento è vistoso già dalle immagini ed è poi confermato dal report che si riporta in
tabella:
Densità guscio (g/cm3) Diﬀerenza di dose depositata all'isocentro
0,7 1,46 %
0,8 1,02 %
1,2 0,46 %
1,4 1,66 %
Table 4.7.: Valori di densità del guscio con i relativi dati ricavati dal report puntuale.
Qui si ha conferma del fatto che il valore di densità da utilizzare è 1,2 g/cm3
infatti in questo casoo la diﬀerenza di dose all'isocentro è di 0,46 %.
I dati ricavati portano a pensare che si sia ovviato alla necessità di dover eﬀettuare un ulteriore
calcolo del deconvuolution kernel per questa zona di lettino.
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4.2.1. Analisi archi in aria
Dopo aver analizzato come il programma interpreta i campi ﬁssi, si è passati all'acquisizione e
l'analisi di archi.
In prima istanza si analizza uno degli archi in aria acquisiti giornalmente per testare la stabilità
dell'acceleratore:
Figure 4.11.: La diﬀerenza di tra dose misurata e calcolata all'isocentro è pari a 1,03%.
Dunque un risultato accettabile.
Tuttavia si noti una coincidenza non perfetta delle isodosi con una distanza che arriva al
centimetro alla periferia del campo di trattamento.
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4.3. Implementazione del lettino
A questo punto si è voluto indagare come DC riesca ad elaborare i bracci del lettino, i quali
rappresentano la struttura più complessa presente.
In prima istanza si è acquisito un campo di 10×10 cm2 in transit ponendo il fantoccio nella
parte centrale del lettino tenendo i bracci aperti di modo che cadessero al di fuori del campo di
acquisizione. Le condizioni di setup sono le seguenti:
• MU: 100;
• Energia nominale dell'acceleratore: 6 MV;
• SSD: 150 cm.
Fatto ciò sono stati chiusi i bracci del lettino, portandoli verso il centro, in modo che cadessero
all'interno del campo di acquisizione, facendo attenzione che risultassero anche simmetrici, per
il resto il setup è rimasto invariato. È stato acquisito un secondo campo di 10×10 cm2e si è
passato al confronto tra le due immagini con SNC Patient.
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L'eﬀetto dei bracci sul campo risulta evidente:
Figure 4.12.: In alto: campo 10×10 cm2 acquisito in transit senza bracci. In basso:
campo 10×10 cm2 acquisito in transit con i bracci chiusi al centro del
campo. Si noti in questo secondo caso le due barre esterne di colore verde
scuro, che indicano le zone in cui l'assorbimento è stato maggiore.
98
4. Dosimetry Check
Risulta molto più evidente visualizzando i proﬁli:
Figure 4.13.: Proﬁlo di dose acquisito sull'asse X conforntato per i due capi. In viola il
campo in cui non è presente alcuna struttura, nero il campo in cui sono
presenti i bracci. In quest'ultimo caso ai lati del campo la distribuzione di
dose riporta valori minori. Ciò è quantiﬁcabile oddervando la linea in blu
che riporta le diﬀerenze percentuali tra i due proﬁli. In corrispondenza dei
bracci queste diﬀerenze arrivano al 14-15%.
Da questa semplice analisi si ricava che i bracci hanno una struttura tale da causare un
assorbimento della dose al loro interno non trascurabile. inoltre le linee di isodose denotano una
struttura interna non uniforme.
Successivamente, si è passati all'analisi mediante Dosimetry Check per valutare se il pro-
gramma fosse in grado di riconoscere o meno la presenza dei suddetti bracci. Al software è
quindi stato mandato un piano in cui fossero presenti anche le strutture corrispondenti ai bracci
chiusi al centro del campo. Le strutture sono state modiﬁcate come destcritto in precedenza per
poter meglio rappresentare la struttura reale. Si è quindi aperta l'immagine con DC:
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Figure 4.14.: Come si può notare le isodosi coincidono bene nella parte centrale, ma si
discostano tra loro in corrispondenza dei bracci. All'isocentro diﬀerenza tra
proﬁlo di dose misurato e calcolato arriva allo 0,38%. Ma poiché questa è
solo un'analisi puntuale non è da ritenersi un risultato suﬃciente.
Si noti però dall'immagine 4.14, che la dose misurata di fatto è corretta in quanto il programma
riconosce la presenza dei bracci e ne segue il proﬁlo. Il TPS simula la distribuzione di dose a
partire dall'alto verso il basso e di conseguenza il fascio virtuale, incontrerà il lettino solo dopo
aver distribuito la dose nel fantoccio. Diversamente, l'EPID è posto sotto al fantoccio e raccoglie
quindi la dose in uscita da questi e da qualunque altra struttura frapposta nel mezzo, siano essi i
bracci o il sostegno centrale. In altre parole la causa del mismatch tra dose misurata e calcolata
nel caso in cui fossero presenti i bracci all'interno del campo, potrebbe essere ricondotta al fatto
che il TPS e l'EPID vedono il sistema da due prospettive diverse. Per tale ragione si è pensato
di eﬀettuare un'ulteriore accquisizione, sempre nelle medesime condizioni di setup, ma questa
volta ruotando il gantry dell'acceleratore ﬁno a 180°. In tal modo si ha l'EPID posto al di sopra
del fantoccio, dunque creando un nuovo piano, in cui la sorgente è posta al di sotto del lettino,
il TPS questa volta calcolerà la distribuzione di dose a partire dal basso, riuscendo ad ovviare al
problema discusso in precedenza.
Mandando a DC sia il nuovo piano che le nuove immagini aperte secondo procedura si ottiene:
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Figure 4.15.: In questo caso le isodosi sembrano combaciare meglio rispetto al caso
precedente.
dal report si ha:
Punto Isocentro
Coordinate (0;0;0) cm
Dose misurata (cGy) 86.8
Dose calcolata (cGy) 87.9
Diﬀerenza % 1.03 %
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Si è pensato inﬁne di eﬀettuare un'indagine relativa alla densità assegnata alle varie strutture
dal TPS di modo da disporre di dati sperimentali che veriﬁchino, attraverso una CBCT, che
tali quantità siano corrette. A questo punto però è necessario creare una curva di calibrazione
che faccia corrispondere ciascuna unità hounsﬁeld la densità elettronica, da inserire all'interno
del programma di calcolo. Una volta ricavate quindi le HU relative alle strutture si interesse,
sarà possibile anche ricavare la densità in g/cm2. Per tale calibrazione si è utilizzato un fantoccio
apposito, il Cathpan. Questi ha una struttura a simmetria cilindrica ed è dotato di un supporto
mediante il quale è possibile agganciarlo alla parte superiore del lettino. In tal modo sarà possibile
eﬀettuare una CBCT senza che il lettino stesso ricada all'interno dell'area irraggiata.
Figure 4.16.: Setup utilizzato per eﬀettuare la CBCT al Cathpan: si noti come il supporto
fa si che solo questi ricada all'interno del campo di irraggiamento.
Inoltre presenta al suo interno degli inserti cilindrici ciascuno avente la densità di un materiale
speciﬁco (tabella 4.8 ). Dei tali materiali conosciamo la densità in quanto presente nel manuale
del fantoccio.
Figure 4.17.: Così appare una slice del Cathpan vista da image j. Si notino gli inserti
che, avendo densità diversa, sono associati a un diverso livello di grigio.
Dunque una volta eﬀettuata la CBCT è possibile ricondurre l'annerimento dell'immagine alle
Unità Hounsﬁeld e quindi alla densità di ciascuno di essi. Le immagini sono state analizzate
mediante il software image J con il quale è possibile acquisire ROI circolari in corrispondenza
degli inserti per poi ricavarne la media dei livelli di grigio e la deviazione standard. Acquisendo
una CBCT anche per il lettino, sarà dunque possibile, inserendo il livello di grigio ad esso relativo,
estrapolarne la densità.
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Materiale mean std Electron Density (10^23 e/cm^3)
H2O 6,536 28,065 3,343
air -984,907 17,505 0,004
PMP -194,753 31,541 2,851
LDPE -96,969 29,641 3,160
Polystyrene -45,66 34,054 3,335
H2O -986,845 18,401 3,343
Acrylic 115,216 32,508 3,833
Delrin 338,041 29,811 4,557
Teﬂon 981,526 34,903 6,243
Table 4.8.: Nella prima colonna sono riportati i materiali corrispondenti alle densità di
ciascun inserto, riportate a loro volta nella quarta colonna in termini di nu-
mero di elettroni per centimetro cubo. Tali valori tabulati sul manuale del
fantoccio. Seconda e terza colonna riportano rispettivamente media e devi-
azione standard in termini di livelli di grigioper ciascun inserto.
Si ricava quindi la curva di calibrazione della CBCT:
Figure 4.18.: Curva di calibrazione della CBCT che riporta HU Vs densità elettronica
posto a confronto con un andamento lineare. Vengono anche riportati i
parapetri della retta.
La curva è quindi stata inserita nel TPS in modo che possa considerarla nel calcolo della dose.
Una volta però eseguita tale operazione, si è ottenuto che dalle immagini di CBCT risulta che la
densità corretta del lettino e delle sue componenti sia proprio quella restituita da Eclipse, ovvero
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0,7 g/cm3 per il guscio e 1,2 g/cm3per i bracci.
Tuttavia,la geometria e la struttura non omogenea dei bracci risulta di diﬃcile implemen-
tazione nel programma. In oltre la loro posizione relativa rispetto al paziente può variare da
frazione a frazione, introducendo così un ulteriore fattore di incertezza.
4.4. Esempio su un paziente
Non avendo risolto appieno il problema relativo ai bracci del lettino, si è optato per il momento di
analizzare pazienti rlativamente ai trattamenti testa-collo. In questi casi infatti, il posizionamento
del paziente in sede di trattamento prevede l'utilizzo di una componente aggiuntiva al lettino che
funge da supporto per la testa. La sua estensione quindi, andando oltre la lunghezza del lettino,
fa si che nel campo di vista non sia inclusa alcuna parte del lettino. Nel caso di un trattamento
clinico viene fatto uso di maschere termoplastiche per ﬁssare il posizionamento del paziente, e
nel planning tali strutture possono essere incluse nel calcolo inserendole nel contorno esterno del
paziente.
Quanto segue è stato tratto dalla tesi di Claudia Ciraci Potenzialita' e criticita' nell'utilizzo
delle registrazioni deformabili di immagini giornaliere cone-beam CT e nell'implementazione della
dosimetria in vivo tramite immagini portali EPID nella clinica ed è qui riportato all'unico scopo
di illustrare come viene trattato un caso clinico reale dal sofware Dosimetry Check.
Il caso riportato è relativo ad un tumore testa-collo che ha previsto la somministrazione di 66
Gy di dose distribuite in 30 frazioni. Il piano di trattamento è stato realizzato tramite il TPS
Eclipse utilizzando due archi di trattamento.
Nella seguente tabella è riportato il risultato del report puntuale:
DTPS(Gy) DDC (Gy) Diﬀ.%all'isocentro DDC (Gy) Diﬀ.% all'isocentro
Frazione 17 Frazione 24
67.3 73.9 9.9% 73.9 9.9%
Table 4.9.: Report basato sull'analisi puntuale: come di consueto si riporta la diﬀerenza
di dose percentuale all'isocentro ( posizionato all'interno del target) tra dose
misurata e calcolata.
In ﬁgura 4.19 è possibile osservare come il sofware visualizza le curve di isodose nel paziente.
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Figure 4.19.: Vista trasversale, coronale e saggittale del paziente. In blu le isodosi calco-
late da eclipse, in viola le isodosi di DC.
Si può notare un matching non perfetto tra le isodosi. si è quindi ritenuto opportuno riportare
anche l'analisi gamma, nella quale si è variata la tolleranza sulla dosimetria dal 3%-3mm al
5%-3mm, dato che in media le diﬀerenze di dose superano il 5% è quindi opportuno non utiliz-
zare parametri eccessivamente restringenti ﬁno alla completa implementazione software. Iinoltre
vanno considerati gli errori intrinseci dovuti alla strumentazione ﬁno ad ora messi in luce.
Figure 4.20.: Analisi gamma eﬀettuata sulla vista trasversale, coronale e saggittale della
frazione 17: in rosso sono evidenziate le aree sovradosate, in blu le aree
sottodosate, ovvero con una gamma ripettivamente maggiore e minore di 1.
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Dalle analisi eﬀettuate sul dispositivo di rivelazione planare EPID si deduce che nonostante
lo strumento mostri una buona stabilità temporale, l'eﬀetto combinato della variazione nella
risposta dello strumento e dell'output dell'acceleratore, porta a delle diﬀerenze piccole, ma non
trascurabili nei campi acquisiti da un giorno all'altro. Per tale ragione, al ﬁne di ridurre al
minimo il margine di errore, è opportuno che le immagini aperte con Dosimetry Check, vengano
calibrate con il campo 10×10 acquisito in aria lo stesso giorno in cui viene eseguita la misura.
In tal modo è possibile evitare un errore che, per campi ﬁssi, arriva ad essere nell'ordine del 1%.
Nonostante per gli archi tali diﬀerenze risultino minori internamente al volume di trattamento
analizzato, è importante considerare che le variazioni riscontrate al di fuori del volume inter-
cettato dal fascio di trattamento sono in media nell'ordine dello 0,5% con picchi che possono
superare l'1,5 %. É importante considerare che sono proprio i dati al di fuori dal campo che,
nel caso clinico, inﬂuiscono sulla dose somministrata agli organi e ai tessuti sani al di fuori
dell'aera di interesse, ovvero gli organi da preservare. Le variazioni di dose esterne al campo
di acquisizione potrebbero essere dovute agli scostamenti tipici dovuti all'eﬀetto gravità nel po-
sizionamento dell'EPID e delle ganasce dell'acceleratore rispetto al fascio, che staticamente è al
di sotto del millimetro, ma che durante la rotazione può superare questo errore tipico.
In secondo luogo è importante tenere presente che per avere una risposta aﬃdabile delle
immagini acquisite con l'EPID, inﬂuisce anche una corretta procedura di calibrazione del sistema
di acquisizione di tale strumento da eﬀettuare con la giusta periodicità. E' quindi opportuno
seguire un protocollo che prevede l'acquisizione di un Calibration Set, e quindi di Flood Field
e Dark Field, con cadenza ﬁssata. Poichè un'acquisizione di questo tipo richiede un tempo
nell'ordine dei minuti, sarebbe consigliabile eﬀettuarla giornalmente, nell'ambito dell'acquisizione
dei campi di riferimento in aria.
Inﬁne è opportuno tenere presente che il rivelatore ha mostrato una risposta non perfettamente
planare da un punto di vista spaziale. Tali variazioni, nonostante non siano di entità tale da
richiedere la sostituzione dello strumento, sono comunque non trascurabili e arrivano sino a 2 %
da un'area all'altra del rivelatore e vanno quindi tenute in coniderazione insieme una variabilità
media che rientra nell'1%.
Per quanto riguarda l'implementazione di Dosimetry Chech bisogna innanzitutto considerare
che il TPS ha di base un errore intriseco nel calcolo della dose che può arrivare in alcune zone
(penombra del fascio e interfaccie aria-tessuto) attorno al 3%, infatti nei confronti dosimetrici
con il test della funzione gamma si prendono in considerazione delle diﬀerenze di dose entro il 3%
e 3 mm; pertanto è questo un valore di riferimento di partenza per deﬁnire una soglia di errore.
Le analisi condotte mostrano che qualunque corpo estraneo al paziente, quale il lettino, inﬂuisce
in maniera non trascurabile sulla distribuzione di dose. Pertanto è consigliabile che il suddetto
lettino abbia una struttura che, non solo assorba una quantità di dose minima, ma che sia anche
la più semplice ed omogenea possibile. In tal modo infatti, sarà possibile simularla sia in fase
di planning, in modo che sia sempre prevedibile la sua interferenza nel campo di radiazione, sia
in fase di veriﬁca con dosimety check. Difatti nel caso da noi analizzato, l'ostacolo più grande
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è stato rappresentato dai bracci del lettino che, con la loro struttura particolarmente complessa
e il loro elevato spessore, causano una variazione nella distribuzione di dose per un campo ﬁsso
tra l'11 e il 15%.
É altresì importante che nel commissioning del DC le immagini del fantoccio d'acqua acquisite
con l'EPID siano acquisite sistemando lo stesso fantoccio in zone omogenee del lettino per evitare
artefatti nelle immagini acquisite che possono interferire con il ﬁtting del deconvolution kernel
del programma.
In conclusione il DC connesso ad un dispositivo di rivelazione EPID, può rappresentare un
ottimo strumento per la veriﬁca dell'accuratezza dei trattamenti radioterapici, specie se consid-
erata la relativa velocità del processo se comparata ad altre soluzioni. Ma ciò solo a condizione
di seguire un protocollo di procedura comprovato e standardizzato, che si basa sull'approfondita
conoscenza della strumentazione in uso, di modo da poter ﬁssare delle soglie di accettabilità nelle
diﬀerenze di dose che Dosimetry Check mette in evidenza nelle analisi dosimetriche in vivo.
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Table A.1.: Dati QuickCheck ed EPID (1 Febbraio-9 Giugno)
Data Dati QC Dati EPID
01/02/2016 100,35 99,253
02/02/2016 99,887 99,158
04/02/2016 99,516 98,895
09/02/2016 100,88 99,537
10/02/2016 100,35 99,453
11/02/2016 100,91 99,695
12/02/2016 101,01 99,695
22/02/2016 100,73 99,085
23/02/2016 100,43 99,758
24/02/2016 100,89 100,421
25/02/2016 100,11 99,905
26/02/2016 99,858 100,147
29/02/2016 101 100,389
01/03/2016 100,13 100,126
02/03/2016 100,48 100,074
03/03/2016 100,82 100,505
04/03/2016 100,29 100,126
07/03/2016 100,18 100,042
08/03/2016 99,825 99,958
09/03/2016 100,03 100,873
10/03/2016 99,938 100,242
11/03/2016 99,557 99,863
17/03/2016 100 100,000
18/03/2016 99,701 99,958
21/03/2016 100,6 100,011
22/03/2016 100,95 100,516
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Data Dati QC Dati EPID
24/03/2016 99,983 100,358
31/03/2016 99,978 100,179
01/04/2016 99,965 99,863
07/04/2016 100,13 100,221
08/04/2016 100,21 100,284
11/04/2016 99,839 99,590
12/04/2016 99,885 100,400
13/04/2016 99,882 100,347
14/04/2016 99,942 100,168
18/04/2016 100,35 99,256
19/04/2016 99,887 99,639
20/04/2016 99,649 99,639
22/04/2016 99,785 98,682
26/04/2016 100,07 99,819
27/04/2016 100,24 100,776
28/04/2016 99,809 98,990
29/04/2016 99,699 99,766
02/05/2016 100,18 98,799
03/05/2016 100,22 100,032
04/05/2016 99,864 99,628
05/05/2016 99,634 99,671
06/05/2016 99,693 99,607
09/05/2016 99,804 100,096
10/05/2016 100,36 100,170
12/05/2016 100,6 100,638
13/05/2016 100,88 100,372
16/05/2016 100,48 99,501
17/05/2016 100,17 98,905
18/05/2016 100,07 100,000
19/05/2016 99,966 100,021
20/05/2016 99,857 99,777
23/05/2016 100,32 99,373
24/05/2016 99,925 98,852
26/05/2016 100,09 99,979
27/05/2016 100,23 100,223
30/05/2016 99,901 99,490
01/06/2016 99,683 99,458
06/06/2016 100,74 99,819
07/06/2016 100,28 98,990
08/06/2016 100,33 99,352
09/06/2016 100,28 99,479
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Table A.2.: variazioni dati EPID
Data Dati EPID normalizzati
01/02/2016 1,097
02/02/2016 0,729
04/02/2016 0,621
09/02/2016 1,343
10/02/2016 0,897
11/02/2016 1,215
12/02/2016 1,315
22/02/2016 1,645
23/02/2016 0,672
24/02/2016 0,469
25/02/2016 0,205
26/02/2016 -0,289
29/02/2016 0,611
01/03/2016 0,004
02/03/2016 0,406
03/03/2016 0,315
04/03/2016 0,164
07/03/2016 0,138
08/03/2016 -0,133
09/03/2016 -0,843
10/03/2016 -0,304
11/03/2016 -0,306
17/03/2016 0,000
18/03/2016 -0,257
21/03/2016 0,589
22/03/2016 0,434
24/03/2016 -0,375
31/03/2016 -0,201
01/04/2016 0,102
04/04/2016 0,081
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Data Dati EPID normalizzati
08/04/2016 -0,074
11/04/2016 0,249
12/04/2016 -0,515
13/04/2016 -0,465
14/04/2016 -1,227
18/04/2016 1,094
19/04/2016 0,248
20/04/2016 0,010
22/04/2016 1,103
26/04/2016 0,251
27/04/2016 -0,536
28/04/2016 0,819
29/04/2016 -0,067
02/05/2016 1,381
03/05/2016 0,188
04/05/2016 0,236
05/05/2016 -0,037
06/05/2016 0,086
09/05/2016 -0,292
10/05/2016 0,190
12/05/2016 -0,038
13/05/2016 0,508
16/05/2016 0,979
17/05/2016 1,265
18/05/2016 0,070
19/05/2016 -0,055
20/05/2016 0,080
23/05/2016 0,947
24/05/2016 1,073
26/05/2016 0,111
27/05/2016 0,007
30/05/2016 0,411
01/06/2016 0,225
06/06/2016 0,921
07/06/2016 1,290
08/06/2016 0,978
09/06/2016 0,801
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